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Prefacio 


La Medicina Nuclear diagnóstica se basa principalmente en obtener imágenes que representen 
la radiación emitida por un radiofármaco en el interior de un paciente. La Medicina Nuclear es 
una especialidad transversal, es decir, emplea conocimientos de multiples disciplinas muy 
distintas entre sí, como la Radiofísica y la Fisiología, como muestra la figura. 


Radionuclide 


Nanotechnol 
Production ; ey 


Receptor 
interactions 


Theranostics Metabolomis 


Gene Expresso Mapping 


Matrematical 
Mode ng 


MR Spectroscopy 


Esquema de la transversalidad en Medicina Nuclear (Bailey 2014*) 


Por otra parte, su dependencia con la instrumentación y la computación para obtener 
imágenes de utilidad diagnóstica es especialmente delicada y nada fácil de dominar por los 
múltiples aspectos que intervienen como se muestran en la figura anterior. 

Esto no es un libro: son unos apuntes o mejor, la transcripción de unas clases imaginarias cuyo 
propósito es presentar y exponer aquellos aspectos físicos, técnicos y de computación que me 
han parecido de interés para los profesionales de Medicina nuclear (físicos que se inician en 
este campo, técnicos, y en menor grado médicos especialistas o en formación , 
radiofarmacéuticos...) que quieran profundizar sobre los equipos que se usan rutinariamente. 
Se trata de un conjunto de temas seleccionados gracias a la experiencia adquirida durante más 
de treinta años como físico íntegramente dedicado a la Medicina nuclear. No se trata en 


d Bailey D.L. Thirty years from now: future physics contributions in nuclear medicine. EJNMMI Physics 
2014, 1:4 


11 


absoluto de un libro de texto ni pretende abarcar todos los aspectos. Se omiten algunos temas 
y algunos otros se exponen o se citan someramente ya que están perfectamente explicados en 
los libros sobre física e instrumentación en Medicina nuclear o en esos primeros capítulos de 
los libros sobre Medicina Nuclear que generalmente no se leen con suficiente atención. Por 
otra parte, el gran tema “tabú” de los filtros se explicó en un libro que es de acceso libre por 
internet desde 2019”. 

La línea directriz de la exposición consiste en empezar con lo más básico, como es la 
radiactividad y la medición de la actividad, e ir progresando paulatinamente hasta lo más 
elaborado como es la obtención de estudios tomográficos. De acuerdo con esto, el texto está 
organizado en los siguiente apartados: radiactividad, equipos de Medicina nuclear sin imagen, 
equipos de Medicina nuclear con imagen, interacción del paciente con la radiación, equipos de 
Medicina nuclear multimodales o híbridos, formación y visualización de matrices y finalmente, 
formación de estudios planares y tomográficos, dedicando a estos últimos una atención 
especial. Cada apartado está formado por capítulos y cada capítulo incluye la bibliografía 
empleada en su confección. 

La fase posterior de procesamiento, como podría ser el empleo de modelos compartimentales 
en los estudios dinámicos o los métodos estadísticos paramétricos para comparación de 
imágenes no se han considerado, ya que el propósito es explicar la formación de estudios, no 
su elaboración posterior que sería tema para otro “libro” de apuntes! 

Los detalles y las explicaciones más técnicas se han agrupado en los anexos (especialmente 
dedicados a los físicos) de modo que en el texto principal se mencionan los detectores que 
constituyen los equipos y no su descripción detallada que está en los anexos. 

Los temas se tratan de forma descriptiva, con poco desarrollo matemático, sólo el necesario 
para aclarar o exponer conceptos. Por otra parte, se supone que el lector ya conoce los 
fundamentos de la Medicina Nuclear por lo que no se entra en explicar nociones básicas de 
ésta. 

Este libro quiere transmitir, de alguna forma, la experiencia del autor en el campo de la 
utilización de los equipos de Medicina nuclear. Desgraciadamente, el autor no tiene la misma 
experiencia con los equipos de PET que con el resto de equipmaniento por lo que sus 
comentarios no tienen el "background" que tendrían de haber trabajado extensamente con 
tomógrafos para PET. 

Por otra parte, cuando confeccionaba este libro, me imaginaba explicando oralmente lo que 
escribia, como si fuera una presentación audiovisual. La idea directriz era poner por escrito lo 
que decía en las clases. Esto hace que el tono en que se ha escrito y el empleo de algunas 
expresiones coloquiales no correspondan a un libro “serio” con un formato y léxico 
estándares. Esto también ha hecho que haya algunas repeticiones que sirven para refrescar 
conceptos expuestos anteriormente. 

Muchas de las figuras provienen de las clases que he dado durante mi carrera profesional y 
otras muchas de la bibliografía consultada cuya procedencia se cita en el pié de las figuras. En 
éstas he dejado el texto en el idioma original que en casi todos los caos es el inglés. Estos 
textos se han confeccionado pensando en que serán visualizados por ordenador por lo que no 
se han respectado algunas formalidades de los libros en papel. 

Se ha empleado el máximo rigor conceptual intentando explicar el porqué y el cómo y, si se ha 
creído conveniente exponer una expresión matemática un poco compleja, ésta se ha explicado 
conceptualmente, indicando qué representan sus partes, buscando su significado "en 
palabras". En algunos casos, se han empleado analogías para facilitar la comprensión de 
algunos conceptos no muy usuales. La mezcla de descripciones, muchas veces cualitativa, con 
algo de matemáticas puede ser criticada tanto por los “no físicos” como por los “físicos”. Unos 


E R.Puchal, Filtros en Medicina Nuclear/Filters in Nuclear Medicine.Disponibles libremente en Internet ( 


https://archive.org, https://www.academia.edu, ...) 
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pueden pensar que son obviedades y otros pensarán que aquello es incomprensibe. A unos les 
diría que a veces las obviedades “académicas” no son tan evidentes y a los otros que intentar 
entender lo que “dice” un fórmula puede ser útil en muchas ocasiones ya que éstas son una 
forma sintética de relacionar conceptos. 

La intención global y última del libro es incidir en la calidad de las exploraciones ya que en todo 
proceso compuesto por distintas partes, la calidad final depende de la de todas y cada una de 
ellas. Para conseguir este objetivo es imprescindible conocer qué se tiene entre manos y no 
seguir pautas, acciones o procedimientos sin saber porqué se hacen. En muchos casos, los 
"consejos y recomendaciones" heredados funcionan pero sólo son correctos cuando se 
cumplen los supuestos a partir de los cuales "alguien" los estableció. Aunque haya "recetas" 
hay que saber por qué se hace aquello que se dice en ellas. Lo mismo ocurre con los artículos 
científicos. Hay que entender en qué se apoyan y no simplemente intentar reproducirlos. 
Aunque el fin de este texto sea la calidad de los estudios, este texto no es sobre el control de 
calidad de equipos. Para ello hay excelentes manuales como los de la OIEA o protocolos 
nacionales. La calidad no solo depende de los equipos sino también de cómo se utilizan por lo 
que, a mi entender, es imprescindible saber qué hay detrás de unas imágenes. 

El origen inspirador de estos apuntes son las clases que se impartieron en el curso regional de 
capacitación del Organismo Internacional de la Energía Atómica (OIEA) "Basic Concepts of 
Medical Images in Nuclear Medicine and Radiology" celebrado en Bogotá, Colombia, del 11 al 
15 de febrero de 2019. Los temas tratados son básicamente los mismos, con algún tema 
añadido, pero ampliados al no haber aquí las limitaciones impuestas por un programa de 
clases extenso y apretado. 

Este “libro” se inició como "terapia ocupacional" en el confinamiento de 2020 no habiendo 
alcanzado su "madurez" (creo!) hasta marzo del 2022. 

Deseo expresar aquí mi agradecimiento a mi esposa por la ayuda y la comprensión que me ha 
dado en todo momento y por sus críticas basadas en su larga experienca como profesora de 
física y protección radiológica en una escuela de formación de técnicos sanitarios. 


Barcelona, marzo-abril-julio de 2022. 


P.S. La versión difundida anteriormente tenía algunos errores de edición (numeración de 
párrafos, etc). Pido excusas por ello y por los inconvenientes que esto haya supuesto. 
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Radiactividad 


La Medicina Nuclear diagnóstica se basa en detectar y medir la radiactividad emitida por el 
paciente. La radiación procedente de una fuente radiactiva presenta unas características 
comunes que intervienen en su medición (cuantificación) cualquiera que sea el método 
empleado para su detección. Es por ello que, antes de entrar en la descripción de los equipos 
de Medicina nuclear, se hacen algunas consideraciones respecto a la radiactividad. 


1: Medición de la radiactividad 
1.1: Actividad de una fuente radiactiva 


La emisión de radiación a, B o y es de carácter aleatorio”. Esto hace que el número de cuentas 
detectado en repetidas mediciones durante un mismo período de tiempo no sea constante. No 
obstante, sí que es constante la probabilidad de desintegración por unidad de tiempo (A). Esta 
probabilidad de desintegración sólo depende del tipo de núcleo, es decir, que todos los 
núcleos de una misma sustancia radiactiva tienen la misma probabilidad de desintegrarse. Lo 
que varía es el momento en el que lo hacen. Además cada núcleo se desintegra por sí mismo, 
sin influencia de los otros núcleos (independientemente de sus vecinos) es decir se trata de 
fenómenos independientes. Además A no varía con el tiempo, o sea, los núcleos no envejecen, 
no cambian sus características salvo si emiten alguna partícula. 

Si una muestra tiene, en un cierto momento, N núcleos "desintegrables" se puede calcular el 
número de ellos que quedarán por desintegrarse al cabo de cierto tiempo (t)”: 


Nt9=n(oJe 


siendo N(O) el número de núcleos inicial y t el tiempo transcurrido entre el momento inicial (0) 
y el tiempo que interesa (t) (Fig.1.1.1). 


? La aleatoriedad en la desintegración radiactiva se explica, en última instancia, gracias al principio de 
indeterminación de Heisenberg aplicado a la diferencia de energía entre dos estados de un núcleo. Una 
desintegración consiste en pasar de un estado de una cierta energía a otro estado de menor energía, es 
decir, más estable, emitiendo "lo que sobra". Esta diferencia tiene una incertidumbre AE que conlleva 
una incertidumbre en el tiempo At en el que se lleva a cabo este cambio de estado. (At > (h/41)AE 
siendo h la constante de Planck de valor 4,14-10 eV-s). Esta incertidumbre en el momento de 
desintegrarse hace que macroscópicamente el flujo de emisiones no sea constante (Krane 1988, Van 
Dommelen 2012, Bielajew 2014). 

* Se calcula resolviendo la ecuación que establece que el número de núcleos que se desintegran (que 
desparecen de los desintegrables) durante un cierto tiempo dt es -dN que es igual a los que hay para 
desintegrase N por la probabilidad A por unidad de tiempo de desintegrarse y por el tiempo 
transcurrido, es decir dt: -AN=N-2-dt 
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Fig.1.1.1: Decrecimiento ("decay") en el tiempo de una fuente radiactiva (Cherry 2012) 


De esta expresión se obtiene directamente la conocida ley de la desintegración radiactiva 


A(U=A(0Je 


que nos informa de cómo varía la actividad (desintegraciones/tiempo) de una muestra a lo 
largo del tiempo A(t) a partir de una actividad inicial A(O). A, como se ha dicho anteriormente, 
es la probabilidad por unidad de tiempo de que un núcleo se desintegre y tiene como unidades 
[1/tiempo]. Se le denomina constante de desintegración. 

Su inverso (1/1) es la vida media (7) que indica lo que tardan en desintegrarse los núcleos, en 
promedio. Cuanto mayor es la probabilidad, menor es el tiempo que tardan en desintegrarse. 
Un segundo parámetro usado en la práctica de la Medicina nuclear es el período de 
semidesintegración T;,y, definido por 


Tay, = In 2/4 =0,693/2 


que informa del tiempo que ha de transcurrir para que la actividad en un momento dado se 
reduzca a la mitad. Muchas veces a Tyy, se le llama "semivida" del inglés "half life". 

Los radionúclidos empleados en Medicina Nuclear para la obtención de imágenes poseen, en 
general, períodos de semidesintegración que van de unos pocos minutos a algunos días (tabla 
1.1.1). Éstos se escogen, entre otras cosas, tanto por sus características químicas para formar 
parte de una molécula fisiológicamente útil como por el tipo de emisiones para su 
detectabilidad fuera del paciente y por la irradiación que provocan a éste. 

La unidad de actividad de una fuente radiactiva se mide en becquereles (Bq) en el sistema 
internacional, siendo 1Bq = 1 desintegración/s aunque todavía se emplean submúltiplos del 
curio (Ci) por razones de tradición y comodidad en muchos centros. 


1 Ci =3,7 10* Bq 


La tabla 1.1.1 muestra en primer lugar 4 radionúclidos utilizados en PET y la mayoría de 
elementos empleados en obtención de imágenes y en terapia. La 22 columna indica el 
mecanismo de la emisión y la tercera la energía de los fotones emitidos. A continuación indica 
el período de semidesintegración y por último en qué aspecto de la Medicina nuclear se 
aplican. 
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Hay que observar que en los radionúclidos empleados en PET sólo el F puede ser empleado 
en centros que no posean un ciclotrón ya que su T;yy,, que es casi de 2 horas, permite obtenerlo 
fuera del centro donde se va a emplear. Los otros 3 han de utilizarse donde se producen. 

El Cs es un radionúclido muy empleado para la calibración y control de calidad de los 
aparatos de medida de la radioactividad debido a que su Ty, es de 30 años y emite fotones de 
una sola energía de 662 KeV. Es curioso calcular la probabilidad A de que un átomo se 
desintegre a partir de suT;y, . 

Para el Cs 2=0,693/30 años=0,693/(30años-(365 días/año)-(24 horas/día)-(60 min/hora)= 
4,4 10% min* lo que significa que la probabilidad de que en un minuto un determinado núcleo 
se desintegre es de 1 entre 23 millones. 

Para "Tc ( T,,,=6,02 horas) A= 1,9 10? min*= es decir , en un minuto hay una probabilidad 
de 1 entre 526 

Para YO (T,/2=2,3 minutos) A= 0,3 min'*= 18 s”, es decir, en un minuto hay una probabilidad 
de 1 entre 3. 

Se observa que cuanto mayor es la probabilidad de desintegración, menor es la vida de los 
estados excitados, es decir, de los que se van a desintegrar. 


1C pr 511 keV 20.4 min Imaging 
N pr 511 keV 9.97 min Imaging 
150 p 511 keV 2.03 min Imaging 
sd pr 511 keV 110 min Imaging 
“Pp py = 14.3 d Therapy 
Ga EC 93, 185, 300 keV 3.26 d Imaging 
%Rb pr 511 keV 1.25 min Imaging 
Sr py — 50.5 d Therapy 
Te IT 140 keV 6.02 hr Imaging 
Min EC 172, 247 keV 2.83 d Imaging 
21 EC 159 keV 13.2 hr Imaging 
2281 EC 27-30 keV x rays 60.1 d In vitro 
assays 
pe 15 364 keV 8.04 d Therapy/ 
imaging 
158m 153 41, 103 keV 46.7 hr Therapy 
Re (5 137 keV 3.8d Therapy 
El EC 68-80 keV x rays 3.04 d Imaging 


Tabla 1.1.1: Radionúclidos usuales en Medicina Nuclear . (Cherry 2012) 
La actividad de una muestra (desintegraciones/segundo) en un determinado instante t se 
obtiene directamente a partir del número de átomos "desintegrables" N(t) por la probabilidad 
de que se desintegren 1. 


A(t)=N(t)-2 


Esta expresión nos permite estimar el número de átomos N(t) de una muestra a partir de su 
actividad 


N(t)=A(t)/2 


Suponiendo una actividad usual en MNU de una dosis de %"Tc de 30 mCi en un momento 
dado y sabiendo que A en segundos” es 3,7 10”, el número de núcleos "desintegrables" es 
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N(t)= (30 mCi- 37. 10” desintegraciones/s:mCi)/3,7 10” s”*)=3,51 10** núcleos 
Esto permite estimar la masa (M) en gramos de "Tc gracias a que el número de Avogrado 
(N,= 6,02 107) es el número de átomos en un átomo-gramo (masa atómica expresada en 
gramos) que en este caso es 99. Por lo tanto, 


M=99-3,51 10'/6,02- 10%=5,77-10* gramos 


que nos indica que químicamente son absolutamente irrelevantes y vice-versa, que con 
ínfimas cantidades de radionúclido se obtienen resultados útiles”. 

(El mismo cálculo para *F (2=1,05 10* s*) con una actividad usual (en PET-3D) de 6 mCi da 
una masa de 6.31 10*” gramos). 


1.2: Descripción estadística de la medición de la actividad 


La desintegración radiactiva es un proceso aleatorio. Esto hace que si se toman varias 
medidas de la actividad durante un mismo tiempo At muy inferior a su Ty, , lo más probable es 
que se obtengan distintos valores. Para describirlos de forma abreviada se utilizan dos 
parámetros: el valor medio (la media aritmética) que da idea del valor central de la 
distribución de los valores y una medida de la dispersión alrededor del valor medio que es la 
desviación estándar o típica (Fig.1.2.1). La distribución de valores es la representación grafica 
que muestra para cada valor medido (abscisas) la frecuencia en que aparece en ordenadas. Se 
le denomina histograma de frecuencias. 


A a 


Meda peer” "Media pasa e e 


Fig.1.2.1: 3 distribuciones de igual media y distinta desviación típica o estándar 


(http://geogebra.es/). 


Debido a que no existe una actividad "única y verdadera" ya que por su misma naturaleza no 
puede serlo, se considera que una estimación de esta actividad viene dada por el valor medio 
ñ de un gran número de mediciones N siendo n; cada valor obtenido 


N 
A= 21 Mi 
N 


y por la desviación estándar (medida de la dispersión de la distribución de valores) que se 
basa en la diferencia de cada valor n; respecto al valor medio n, según la expresión 


E 040 
N-1 


5 Fe A y 
Aunque el trazador pueda ser tóxico, como el cloruro de talio, estas cantidades demuestran que 
químicamente no comportan ningún peligro. 


18 


Esta dispersión de valores hace que el valor medio n tenga una incertidumbre gd; que viene 
dada por 


DS _ [Yi — ny? 
IN N-N=D 


En la práctica no es posible obtener un gran número de valores para cada medición. Para 
solventar este problema se recurre al empleo de un modelo teórico de distribución de valores 
que se ajuste a los datos experimentales?, 

En el caso de la medición de la actividad de una muestra radiactiva se emplea la distribución 
de Poisson” que depende de un parámetro u que simboliza la "verdadera" actividad y que es, 
naturalmente, el valor de máxima probabilidad. La figura 1.2.2 muestra tres distribuciones de 
Poisson con distinto valor de u. La distribución de Poisson es discreta, es decir, que sólo se 
aplica a valores enteros y positivos, como el número de cuentas (puntos de la Fig.1.2.2). 


Fig.1.2.2: Distribuciones de Poisson. P(X=k) es la probabilidad de obtener el valor k en una serie 
de medidas. (Derivada de Skbkekas. Wikipedia) 


Como se observa, a medida que aumenta el valor de y la distribución se va haciendo cada vez 
más simétrica. K es en nuestro caso la actividad medida, o, lo que es lo mismo, el número de 
cuentas por unidad de tiempo. En Medicina nuclear no se obtienen actividades tan bajas, 
propias de otras disciplinas como la datación de restos arqueológicos. 


* Una distribución teórica de valores es una expresión matemática (con una representación gráfica) que 
indica como varía la probabilidad de obtener un cierto valor al realizar un gran número de mediciones. 
Cada distribución de probabilidad se basa en algunos supuestos, como, por ejemplo, que cada núcleo se 
desintegra independientemente de los otros. 

7 Los libros de texto usuales afirman que la desintegración radiactiva obedece a una distribución de 
Poisson en el supuesto que los núcleos sean independientes entre sí y que no haya interacción entre 
ellos. De hecho siguen una distribución binomial a la que puede aproximarse una de Poisson si se 
cumple además que el número de núcleos desintegrables sea muy elevado y que la probabilidad de que 
un núcleo se desintegre sea muy pequeña (A<<1) ) cosa que sucede en Medicina nuclear (Sitek 2015). 


19 


Number of occurences (Poisson) 


0 2 4 6 8 16 12 MM 16 18 (20 22 
Number of counts per 15 seconds 


Fig.1.2.3: Histograma de frecuencias experimental y distribución de Poisson (Bevington 2003) 


La figura 1.2.3 muestra la distribución de valores obtenida en una medida real que es el 
histograma de frecuencias y la distribución de Poisson correspondiente. 

Si experimentalmente se obtuvieran un gran número de medidas, se obtendría que el valor 
medio £ sería prácticamente igual al valor “teórico” u 


n=u 


Por otra parte, la probabilidad de que una medida esté cerca del valor u depende de la 
dispersión de la distribución de frecuencias, que se mide mediante la desviación estándar. A 
mayor dispersión, la probabilidad está más repartida, es decir, que valores relativamente 
distantes del máximo tienen probabilidades no despreciables. La medida de esta dispersión, 
como se ha indicado anteriormente se mide con la desviación estándar. La distribución de 
Poisson tiene la peculiaridad de que 


a 
Il 


Vi 


con lo que 


o= íñ 
Es decir, basta con obtener n para tener el valor completo de la medida 
“medida” = A + V/ñ 


La expresión matemática de la distribución de Poisson permite calcular la probabilidad de 
obtener una determinada medida n; suponiendo que el valor verdadero sea n 

en. qu 

rob(n;¡) = —— — 

prob(n;) P 

Como se ha comentado anteriormente al hablar de la Fig.1.2.1 a medida que el número medio 

aumenta, la curva de la distribución se hace cada vez más simétrica. De hecho, a partir de u > 

20 la distribución de Poisson y la de Gauss se hacen indistinguibles (Sorenson 1987) (Fig.1.2.4). 
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Probabilty rmsul 


Fig.1.2.4: Curva distribución de Poisson (puntos) y su aproximación de Gauss (continua) 
(Cherry 2012) 


Esto permite tratar los valores experimentales (discontinuos) como si su distribución fuera de 
Gauss (continua) y por lo tanto poder asignar fácilmente una probabilidad a cualquier valor al 
tratarse de una distribución continua (Fig.1.2.5). 


Xx —O % x+0 x 


Fig.1.2.5: Curva de Gauss y el intervalo de + o 


El nivel de confianza de un resultado, es decir, la probabilidad de que el valor "verdadero" esté 
comprendido dentro de un intervalo, varía lógicamente con la amplitud de este intervalo. 
Cuanto más amplio, más probable de que esté en su interior. 


x + lo > 68,3% 
x +20 > 95,5% 
x +30 > 99,7% 


Tabla 1.2.1: Niveles de confianza en función de la amplitud del intervalo de confianza 


Aparte de indicarnos la probabilidad de un resultado, estos niveles nos permiten saber, por 
ejemplo, si la diferencia en el número de cuentas entre dos muestras radiactivas o de dos 
áreas de interés (x,, x2) es significativa, es decir, si son suficientemente distintas para que los 
respectivos intervalos de confianza no se solapen. Para que se considere significativa la 
diferencia ha de ser mayor que 3 desviaciones estándar de esta diferencia: 
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Yi = 3 0 

Este criterio de 30 se puede aplicar, por ejemplo, a las cuentas de una zona de interés y una 
de fondo en una gammagrafía?. 

El cálculo de las desviaciones estándar como la raíz cuadrada del número de cuentas sólo se 
puede aplicar cuando los números de cuentas son "originales", es decir, que no se hayan 
manipulado como por ejemplo después de un suavizado o como resultado de una 
reconstrucción tomográfica. 


1.3: Medidas en la práctica 


1.3.1: Medida única 

En medicina nuclear no se acostumbra a obtener varias medidas de una actividad. Se cuenta 
una sola vez durante un cierto tiempo. En estos casos se considera que el valor obtenido (en 
cuentas) "v' es una buena aproximación al valor medio (u = v) de la distribución de Poisson 
por lo que 


medida única = v + Vv 


Esta incertidumbre solo es debida al carácter aleatorio de la desintegración radiactiva. Es 
importante tener presente que el valor de una medida son "cuentas" NO son 
"cuentas/tiempo" ya que lo que se detecta son desintegraciones y que esta incertidumbre es 
intrínseca y no se puede reducir ya que proviene de los mismos núcleos a través de la 
constante de desintegración 1. 

La actividad se calcula dividiendo el número de cuentas registradas v por el tiempo que dura la 
medición At 


con lo que su incertidumbre depende tanto de las cuentas como del tiempo. Suponiendo que 
la incertidumbre del tiempo At es despreciable, la incertidumbre de la actividad viene dada 
por 


O, vv 


IT 


y por lo tanto, el valor completo de la actividad es: 


Ejemplo: Supongamos que en una celda de una matriz se registran 300 cuentas en una 
adquisición de 20 segundos. La actividad registrada será 


$ Las incertidumbres se propagan con los cálculos. En el caso de sumas o restas (x, +x>), la 
incertidumbre es la misma en ambos casos y se obtiene como a, + de : 

? En física nuclear, para asegurar que una diferencia es significativa, el criterio es de 5 desviaciones 
estándar. Así, por ejemplo, éste fue el criterio empleado en el CERN para poder distinguir el bosón de 
Higgs de otras partículas. 
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a==>= + —=15 ¿40,9 cuentas/s 


Si la misma adquisición se hubiera hecho en 1 minuto, supongamos que se hubieran adquirido 
1000 cuentas 


1000  y1000 
a= 0 + == = 16,7 +0,5 cuentas/s 


Vemos que la incertidumbre ha disminuido al aumentar el tiempo de medida. 
Otra forma de observarlo es obteniendo la relación entre el número de cuentas y su 
incertidumbre, algunas veces llamado error relativo 


Vn 1 
n vn 
que, como se observa, varía con el inverso de la raíz cuadrada del número de cuentas. Se 
puede decir que la incertidumbre relativa (en %) es el porcentaje de la incertidumbre respecto 
al valor medido. 
Si se considera la incertidumbre como algo que altera la medida, podemos considerarla como 
un ruido*” por lo que su inverso 


4 y 
¡e =100.-== 300 4/ 


E vn 


se denomina relación señal/ruido ("SNR") donde ñ es la señal y Vf es el ruido e indica 
cuantas veces la señal (lo que nos interesa) es más grande que el ruido (su perturbación). 

Esta relación es uno de los criterios de calidad estadística de las imágenes. De esta expresión, 
se deduce que si se quiere, por ejemplo, aumentar al doble la SNR, hay que multiplicar por 4 el 
número de cuentas. Esta es la razón por la cual hay que intentar siempre adquirir el máximo 
número de cuentas, para que se distinga mejor la señal de lo que es el ruido. 


1000 KE % 5000 KS 


Fig.1.3.1: Imágenes de un maniquí de barras adquiridas a distinto número de cuentas. 


10 Ñ , ” PA A Ñ 
Esta terminología se emplea en teoría de señales. En este caso el ruido son las fluctuaciones del 


número de cuentas que emborronan las medidas. 
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Obsérvese en la Fig.1.3.1 como al aumentar el número de cuentas de las imágenes, éstas se 
van volviendo más nítidas, separándose mejor las barras de los distintos cuadrantes respecto 
al fondo. 


1.3.2: Medidas repetidas 

Por otra parte, hay que tener en cuenta que si se repite una medición "N" veces, si las 
condiciones de medida son idénticas se obtiene su valor medio M y su desviación estándar 
que será 


es decir, la repetición de una medición hace disminuir la incertidumbre del valor medio como 


/N Para reducir la incertidumbre por un factor 10, hay que hacer 100 lecturas. Si, como es 


habitual, se toman 10 medidas, por ejemplo en los controles de calidad de los activímetros, 


entonces la incertidumbre se reduce aproximadamente a una tercera parte (v10 = 3,16) 
respecto a si hiciéramos una sola medida. 


1.4: Tipos de errores 


En toda medición de la actividad de una fuente radiactiva hay que considerar distintas fuentes 
de errores. Se ha hablado de los errores o incertidumbres debidos al carácter aleatorio de la 
desintegración radiactiva. Son los llamados errores aleatorios de carácter estadístico. Además 
de estos hay que considerar los errores sistemáticos como pueden ser los debidos a una 
calibración incorrecta del aparato de medida (por ejemplo, una ventana de energía 
descentrada en una gammacámara o una mala selección de energía en un calibrador de dosis). 
A estos hay que añadir los errores debido a fluctuaciones no estadísticas que pueden proceder 
por ejemplo, de un uso incorrecto esporádico de un colimador de baja energía al obtener 
imágenes de una fuente de mayor energía (utilizar un colimador para "Tc con pacientes con 
131) lo que provoca un fondo importante que invalida cualquier cuantificación. Otra posible 
causa sería obtener imágenes a distinta distancia del paciente según fuera la persona que 
preparara la adquisición de la exploración. También entran los debidos a fallos en el equipo de 
medida como por ejemplo los debidos a inestabilidades en la alimentación eléctrica o una 
descalibración o variaciones en las características de la detección debidas al envejecimiento, 
por ejemplo. 


1.5: Calidad de una determinación de actividad 


¡ ición, ¡acti , Vi ¡ 
La calidad de una medición, sea de un recuento radiactivo o no, viene determinada por dos 
parámetros. Uno es la exactitud ("accuracy") y el otro es la precisión. 


1.5.1: Exactitud 

La exactitud indica el grado de acercamiento de la medida al valor que se considera real. En los 
equipos de recuento (por ejemplo en los activímetros) se obtiene comparando el valor medido 
con una fuente patrón calibrada. Los errores sistemáticos inciden directamente en la falta de 
exactitud, introduciendo, por ejemplo un sesgo constante. 

Una de las formas de cuantificar la exactitud es mediante la expresión del "error relativo" que 
vienen dada por 
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DD, =D, 
[vs] = 2% 
Tr 


siendo v, el valor de referencia (tomado como verdadero) y v,,, el valor medido. Este valor nos 
informa directamente si se cuenta en exceso o en defecto, cosa que permite saber, por 
ejemplo en el ajuste de la actividad dada a un paciente, si se le irradia en exceso o se inyecta 
menos actividad de la prescrita. Se acostumbra tolerar en la clínica un máximo de +10% en la 
actividad administrada. 


1.5.2: Precisión 

La precisión indica el grado de repetitividad de una medida. Aunque la magnitud que se mide 
sea constante, el proceso de medición no es perfecto debido tanto a que el equipo puede 
funcionar de forma ligeramente distinta entre dos mediciones como en ligeros cambios en la 
posición, temperatura, presión, tensión, etc. es decir, de los parámetros de los que depende el 
funcionamiento de un equipo. Si se trata de medir la actividad de una fuente radiactiva hay 
que añadir la aleatoriedad de la desintegración. 

La precisión proviene de la dispersión de valores e indica la incertidumbre de lo que se ha 
medido. La dispersión indica la repetitividad, es decir, indica la magnitud de las variaciones 
debidas al equipo experimental. Para cuantificarla se emplea la incertidumbre del valor medio 
respecto al valor medio, es decir, mediante el coeficiente de variación cuya expresión viene 
dada por 


incertidumbre del valor medio Us 
CV [%] = + 100 = —-100 
valor medio Xx 


considerando que la dispersión se parametriza mediante la incertidumbre del valor medio. 


La figura 1.5.1 muestra la diferencia entre exactitud y precisión. La parte (a) en el que los 
valores tienen muy poca incertidumbre son datos precisos pero inexactos ya que deberían 
seguir la línea recta continua pero están todos desplazados.. La parte (b), con datos más 
imprecisos (barras de error más grandes) se distribuyen alrededor del la recta, por lo que son 
menos precisas pero más exactos. 


Fig.1.5.1: a) Datos precisos pero inexactos. b) Datos "exactos" pero imprecisos (Extraída de 
Bevington 2003) 


Si el fenómeno no es aleatorio, una falta de repetitividad indicará variaciones propias del 
equipo detector o del procedimiento de medida. Si el fenómeno es aleatorio la dispersión será 
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una mezcla de las dos fuentes de variación siendo significativa la dependencia con el equipo si 
ésta supera significativamente la dependencia con la aleatoriedad de lo medido. 

Un ejemplo del impacto de la precisión de un equipo en el resultado de sus medidas lo da 
Sorenson (1987) al considerar una pipeta con una precisión del +2%. Cuando una técnica 
introduce variaciones aleatorias en el número de cuentas cuyo origen no es la aleatoriedad de 
origen radiactivo, la variancia conjunta (Gauss + “equipo”) viene dada por la “ley” de 
composición de variancias que consiste en la suma cuadrática de cada variancia 


a? = (vv)? + (ANY? 


donde yv es la de origen radiactivo y AN es debida a la precisión del aqparato. De este modo, si 
se registran 5000 cuentas en una muestra pipeteada con un 2% de precisión, resulta que 
AN = 100 (5000x0,02) y la variancia global será 


0? = (V5000)? + (100)? = 15.000 


Con lo que el valor de la medida es 5000 + 122 cuentas en vez de 5000 + 71 si no se tiene en 
cuenta la precisión (incertidumbre) de la pipeta”. 


1.6: Fondo radiactivo 


De lo expuesto se infiere lo importante que es tanto el número de cuentas (disminución 
relativa de la incertidumbre) como la especificidad de los radiofármacos, para que exista una 
importante diferencia entre la captación y el fondo del paciente. He aquí la necesidad de 
asegurar la calidad del marcaje del radiofármaco. Este fondo se debe a una difusión del 
trazador que circula por el torrente sanguíneo. En el caso de gammagrafía planar hay que 
tener en cuenta que las imágenes son debidas tanto al órgano de interés como a la actividad 
de los tejidos que hay entre el órgano y el exterior, tanto anterior como posterior. 

Este fondo hay que distinguirlo de las cuentas que se detectan sin la presencia de alguna 
fuente radiactiva controlada debido al ruido electrónico, térmico, los rayos cósmicos, la 
radiación procedente del “K presente en las paredes y suelo, etc. Normalmente la actividad 
debido a esos fenómenos es muy baja en Medicina nuclear. Solo en los detectores de estado 
sólido para espectrometría (Ge-Li) es importante por lo que deben trabajar a muy baja 
temperatura para reducir el ruido térmico y estar además fuertemente blindados”. 

En activímetros el fondo ambiental puede ser importante. Una fuente frecuente de 
radiactividad no controlada proviene de contaminaciones del porta-muestras que se usa para 
introducir las muestras en el detector del activímetro. Otras posibles fuentes de radiación que 
interfieren las medidas son la presencia de otras fuentes en las inmediaciones del detector, 
como pueden ser restos de muestras, agujas ya usadas o generadores de *"Tc almacenados 
sin suficiente blindaje. 

En algunas instalaciones de Medicina nuclear con más de una gammacámara es importante 
que la radiación de un paciente que está siendo explorado en una gammacámara no interfiera 
en la exploración que se esté llevando a cabo en otro equipo. Esto es particularmente 
embarazoso si se trata de un estudio tomográfico ya que esta actividad "ajena" influiría como 
si fallara la sensibilidad tomográfica del equipo de SPECT, es decir, un aumento artificial de 


11 A: a a Si A A . . d 

La composición de variancias se utiliza muy a menudo ya que permite estimar la variancia conjunta 
debida a distintos procesos que no tienen porqué ser gaussianos. 
12 E E 

En los detectores ultrasensibles se han empleado planchas de acero procedentes de barcos fabricados 
antes de las primeras explosiones atmosféricas de bombas nucleares. para que no tuvieran trazas de 
elementos radiactivos incorporados en su fabricación debidos a la difusión de éstos en toda la atmósfera 
terrestre. 
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cuentas en algunas proyecciones. Una forma de evitar este tipo de interferencias es blindar 
con plomo las paredes de, por lo menos, una de las gammacámaras. En más de una ocasión se 
han detectado artefactos originados por las cuentas procedentes de un paciente al que le han 
administrado, por ejemplo, *"Tc-MDP y que espera para ser explorado en una gammacámara 
cercana, o por contaminación en la sala de exploraciones o en la camilla de la cámara. En 
algunos casos se ha dado contaminación en el aire por la inhalación incorrecta de 
exploraciones de ventilación pulmonar utilizando aerosol (Lenners 2011) o mediante 
Technegas (Lloyd 1994). 
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2: Activímetros 

El activímetro es el equipo de medida más sencillo de los empleados en Medicina nuclear y se 
basa en el sistema más elemental de la detección de la radiación que es la cámara de 
ionización. Su presencia es fundamental en la preparación de los radiofármacos y en su 
administración para asegurar que la actividad que se va a emplear es la correcta. 


2.1: Descripción 
Un activímetro se compone fundamentalmente de 2 partes: un detector de radiación que es 


una cámara de ionización gaseosa con blindaje y un analizador que convierte la corriente 
generada en la cámara de ¡onización en actividad (Bq, Ci) (Fig.2.1.1). 


Cámara 
de 
ionización 
Analizadorcon 
Blindaje radionúclidos predefinidos 


Fig.2.1.1: Activímetro instalado en una unidad de radiofarmacia 


Esta cámara de ionización es un detector de gas con una estructura que se esquematiza en la 
Fig.2.1.2 El gas, normalmente argón, está bajo presión en la cámara que está sellada (5 at. para 
emisores y (Biodex y Capintec), 12 at. para PET (Capintec) para así aumentar su sensibilidad al 
incrementar la intensidad de la corriente que se genera debido al mayor número de átomos 
ionizables (Knoll 2010). El blindaje es de 6 mm de Pb para evitar detectar radiación externa 
lateral. 


Porta-muestras 


e Blindaje 


Interior de la 
cámara de 
ionización con 
gas a presión 


Electrodos 
Fig.2.1.2: Esquema del detector de un activímetro 
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2.2: Fundamento del funcionamiento 


La radiación emitida por la muestra produce la ionización del gas del interior de la cámara**, 
generándose una corriente eléctrica entre los electrodos. Esta corriente depende de tres 
factores. Por una parte de la tensión entre los electrodos, por otra parte de la cantidad de 
¡ones que produce la radiación a su paso (capacidad de ionización - que depende de su energía 
y naturaleza) y por otra parte de la cantidad de radiación que penetra en el detector por 
unidad de tiempo (actividad). 

Un detector basado en la ¡ionización de un gas presenta un comportamiento que depende 
extraordinariamente del voltaje entre electrodos (Fig.2.2.1). 


102 


Proportional counter region 


106 


103 


lonization chamber region 


Recombination region 


Geiger counter region 
Spontaneous discharge region 


Signal (total number of electrons per primary electron) 


300 600 900 1200 
Bias voltage (V) 


Fig.2.2.1 Variación del comportamiento de una cámara de ¡onización con la tensión (derivada 
de lAEA 2015) 


Cabe señalar que el activímetro trabaja en la zona de "cámara de ionización" por ser la señal 
en gran medida independiente del voltaje por lo que la respuesta sólo depende de la energía y 
actividad de la fuente. 

Fijado el voltaje, de la mezcla de información (energía y actividad) ha de separarse la parte 
correspondiente a la actividad de la muestra. Para ello hay que compensar la parte de la 
intensidad debida a la energía de la radiación mediante una calibración que se hace en fábrica 
para cada tipo de cámara de ¡onización. La Fig.2.2.2 muestra como la sensibilidad de detección 
varía con la energía de la radiación con una clara falta de proporcionalidad (comportamiento 
no lineal) en la zona de energías de Medicina nuclear. Esto obliga al operador a seleccionar en 
el activímetro el radionúclido que se va a medir para que se aplique el correspondiente factor 
de calibración (o de corrección) de lo contrario el valor que indica el activímetro no 
corresponde a la actividad “real” de la fuente. Cada modelo de cámara de ¡onización tiene un 
comportamiento similar. 


2 Un detector de radiación basado en ionización de un gas recibe comúnmente el nómbre de cámara de 
ionización, aunque también se denomine así cuando trabaja en la zona de saturación. El mismo 
dispositivo trabjando a mayor voltaje se convierte en un detector Geiger. El funcionamiento de una 
cámara de ¡onización se describe en el anexo A.3. 
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Fig.2.2.2: Variación de la sensibilidad de una cámara de ¡onización respecto a distintos 
radionúclidos. Obsérvese que si un radionúclido emite en varias energías (p.e. Co), aparece la 
sensibilidad para cada una de ellas (Susuki 1976). 


En la Fig.2.2.2 se observa que estos equipos tienen muy baja sensibilidad para los elementos 
más usuales en Medicina nuclear. Por otra parte, estos equipos pueden medir un gran abanico 
de actividades, de uCi a actividades del orden Ci. 

En Medicina nuclear se emplean tanto emisores y como f, $” para tratamientos metabólicos y 
B* en el PET. La radiación y ioniza directamente el gas de la cámara mediante los mecanismos 
de efecto fotoeléctrico y Compton. La radiación f, al tratarse de partículas cargadas, se 
detecta básicamente por los fotones que genera su deceleración por frenado 
(Bremsstrahlung)** en la propia muestra, es decir, por el material interpuesto entre el núcleo 
emisor y el gas de la cámara (Valley 2003). En el caso f* debe considerarse también la 
ionización producida por los fotones de 511 KeV producidos en la aniquilación del positrón en 
función de su alcance en el medio que atraviesan, que , a su vez, depende de su energía”. 


2.2.1: Tipos de activímetros 
Existen básicamente dos tipos de activímetros según la manera de obtener la lectura. En uno, 
se inicia el recuento mediante un pulsador y se obtiene el valor de la medida al cabo de un 


Y La radiación de frenado consiste en los fotones emitidos al perder energía una partícula cargada al 
pasar cerca de un núcleo. La partícula es atraída o repelida por el núcleo lo que le hace desviarse de su 
trayectoria . Esta fuerza (f=m-a) que ejerce el núcleo frena la partícula y toda partícula con carga 
eléctrica desacelerada emite energía en forma de fotones. 

1 Alcance máximo en agua: **F (E máx. 634 keV): 2,4 mm, N(E máx. 1198 keV): 5,1 mm, “Ga(E máx. 
1899 kev):8,2 mm (Alva-Sanchez 2016) 
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cierto tiempo o cuando la actividad detectada se estabiliza. En este caso se sabe sin dudas cual 
es el valor. 

El otro tipo de activímetro ofrece una lectura continua, es decir, el activimetro proporciona en 
todo momento valores que van variando ligeramente debido al carácter aleatorio de la 
emisión radiactiva. En este caso, después de introducir una muestra, hay que esperar unos 
segundos hasta que la lectura se estabilice, o sea, que los dígitos más significativos 
permanezcan constantes. Tal como se ha visto anteriormente (capítulo 1), en las muestras de 
alta actividad las variaciones aleatorias son relativamente menores que cuando la actividad es 
baja. Esto hace que las lecturas en los activímetros se estabilicen mucho más deprisa con altas 
actividades (- MBq, mCi) que con bajas actividades (-kBq, - uCi). 

La mayor o menor rapidez en estabilizarse depende de la electrónica asociada y del tipo de 
radionúclido, es decir, del valor del factor de calibración que se emplea internamente para 
pasar de intensidad de corriente a desintegraciones por segundo. Cuanto mayor es el factor de 
calibración, mayores son las fluctuaciones en actividad ya que se amplifican más las 
fluctuaciones de la corriente de la cámara de ¡onización de origen aleatorio. Así, para un 
activímetro determinado, el factor de calibración es 5 para “Co lo que origina fluctuaciones 
muy bajas de +0,01 uCi. En cambio para 2MTc, cuyo valor es de 37,1, las fluctuaciones debido 
al ruido son aproximadamente de +0,05 uCi mientras que para el 329 con un factor de 530, las 
fluctuaciones son de +0,5 uCi o más. Todas estas fluctuaciones evidentemente solo son 
relevantes a muy bajas actividades (Biodex). La respuesta temporal, es decir, el tiempo que 
tarda en ofrecer una lectura estable (dentro de los límites citados) es de alrededor de 2 
segundos para actividades medias-altas y oscila entre 4 y 16 s para muestras de muy baja 
actividad (Capintec). 


2.3: Características de funcionamiento 


El número de cuentas que se detectan respecto a los fotones emitidos (eficiencia) depende de 
varios factores, entre los que destaca la eficiencia geométrica. Una muestra radiactiva emite la 
radiación en todas las direcciones del espacio. Esto implica que una medida será tanto más 
representativa de la actividad real cuanto menor sea la pérdida de radiación (f1g.2.3.1). 

La pérdida de radiación debido a la posición de la fuente dentro del pozo es la más 
importante. 


Fig.2.3.1: Emisión en todas las direcciones del espacio. Pérdida por el orificio de entrada 
(Candelaria 2010) 


La eficiencia de la detección depende fuertemente de la posición, forma y volumen de la 
fuente. La posición de la muestra dentro del pozo determina en gran manera la radiación que 
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es capaz de detectar, o, dicho de otro modo, determina la cantidad que se pierde por el orificio 


del detector Fig.2.3.2**. 


Fig.2.3.2: Pérdida de emisiones detectadas según la profundidad. 


Esta dependencia obliga a utilizar un soporte que estandarice las posiciones de las muestras 
dentro del detector (Fig.2.3.3). 


Jl 


Fig.2.3.3: Soporte ("Holder o diper") para sistematizar la posición de los dos recipientes más 
usados. a:viales, b: jeringas (modificado de Sharma 2015,Santos 2009). 


Fijado un tipo de recipiente, la dependencia con la profundidad sigue una curva (Fig.2.3.4) que 
indica que hay una zona de sensibilidad relativamente constante seguida de un rápido 
descenso. Los porta-muestras se diseñan para situar los recipientes en la zona más estable. 


16 : A » A 
Es el mismo efecto que se observa cuando vamos saliendo de un túnel. A medida que nos acercamos a 
la salida, ésta aparece mayor. 
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Fig.2.3.4: Variación de la sensibilidad en tres modelos de un mismo fabricante siendo d la 
distancia respecto al fondo (Santos 2009). 


Como se puede observar, existe una zona óptima (entre 5 y 15 cm), en el sentido de menor 
dependencia con la distancia?”. Si es necesario hacer mediciones muy precisas, como en el 
caso de algunos tratamientos, esta dependencia debe corregirse mediante factores de 
corrección. En la Fig.2.3.5 se muestran los factores de corrección para un determinado 
activímetro según el radionúclido y la posición. 


Correction Factor 


Position (cm) 


Fig.2.3.5: Factor de corrección para un activímetro Capintec en función de la distancia de un 
vial estandarizado al fondo del detector (Farias) 


Y Hace años se comercializó un activímetro (Victoreen Cal/Rad 34-061) de bajo coste y limitadas 
prestaciones como eran su baja sensibilidad y su alta dependencia con el volumen de la muestra debido 
a la escasa longitud del receptáculo tal como se puede observar en las gráficas siguientes (Ribeiro 
Correia 2012). 
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La sensibilidad de los activímetros también depende de la forma del recipiente y del volumen 
de la misma como se muestra de forma esquemática en la Fig.2.3.6. Además su composición 
(vidrio, plástico, grosor de la pared) influye fuertemente en la medición (Calhoun 1987). 


Theoretical Activity 
an [a 


Theoretical Activity 
30 mCi 
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Measured Activity 


30mc HE Es E 2sma 


Measured Activity 


Fig.2.3.6: Variación de la actividad según forma y volumen (Candelaria 2010) 


Estas dependencias son debidas básicamente a la distinta distribución del líquido en lo que a la 
forma respecta (anchura, altura). En una jeringuilla, con toda la actividad concentrada en la 
embocadura de la aguja, la fuente está más cerca del fondo que si está distribuida a lo largo 
del cuerpo de la jeringuilla entre la embocadura y el émbolo. La actividad medida disminuye al 
aumentar el volumen (para una misma actividad) pues está repartida en todo el volumen en 
vez de estar concentrada en un pequeño espacio. 


2.4: Aspectos de la calidad del funcionamiento 


La extrema sensibilidad del detector del activímetro tanto respecto a la energía como a la 
"geometría" hace imprescindible un control exhaustivo de sus prestaciones (EANM 2010). 
Como en todo instrumento de medida se deben distinguir dos fuentes distintas de "errores": 
las inexactitudes sistemáticas y las accidentales o aleatorias así como su comportamiento 
según la actividad (linealidad). 


2.4.1: Inexactitudes sistemáticas 

Las inexactitudes sistemáticas se detectan comparando la actividad de una o varias fuentes 
patrón con sus respectivas mediciones. Su origen puede ser la posición dentro del detector, su 
volumen y el tipo de recipiente. La profundidad se sistematiza mediante el porta-objetos con 
dos soportes, uno para jeringuillas y otro para viales (Fig.2.3.3). Para medidas precisas es 
imprescindible hacer correcciones por forma, tamaño y material del envase. Los activímetros 
actuales incorporan programas para obtener y aplicar dichas correcciones como se muestra 
en la Fig.2.4.1. En ella se muestra que se debe seleccionar el tipo de recipiente, su volumen y el 
material con el que está construido además del radioisótopo (el plástico, en general, atenúa 
menos que el vidrio) y es distinto para emisores f o Y. 
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Fig.2.4.1: Pantalla del programa de calibración por el tipo de recipiente (Capintec 2020) 


Todas estas correcciones son válidas siempre y cuando el detector sea estable en el tiempo 
tanto a corto plazo como a largo plazo. La causa de variaciones a corto plazo son debidas a 
inestabilidades de la fuente de alta tensión que tarda un cierto tiempo a estabilizarse cuando 
se pone en marcha el activímetro. Esto hace que deba conectarse durante un tiempo antes de 
utilizarse. La variación a largo plazo se debe a la disminución de la presión del gas en el interior 
de la cámara de ionización. Si hay una pequeña fuga, el número de átomos del gas disminuye y 
por lo tanto a igualdad de radiación incidente se i¡onizan menos átomos lo que provoca una 
disminución de la corriente generada que repercute en un descenso de la actividad medida. 

La variación de la sensibilidad se controla mediante el parámetro "exactitud" que consiste en 
medir el grado de acercamiento entre la actividad medida y una de referencia para 
determinados radionúclidos patrón con una actividad certificada que viene dada por el % de 
diferencia entre la actividad de referencia calculada por decaimiento de una fuente patrón en 
momento del la medida A,+f y la actividad medida ACtme ¿respecto a la actividad de 
referencia tal como se ha explicado en el apartado 1.5 del capítulo 1. 


ACtref — ACEmed 


E=100-+ < 10% 


ACtref 


La exactitud, aunque no lo parezca, tiene implicaciones en la dosimetría del paciente. Si un 
activímetro mide menos de lo que debiera las dosis se aumentarán hasta que se obtenga el 
valor preestablecido, lo que implica incrementar la dosis al paciente además de un gasto inútil 
de radiofármaco. Si, por el contrario marca en exceso, se ajustarán dosis inferiores a lo 
establecido, pudiendo incidir en la calidad de las imágenes al disminuir la actividad 
administrada (disminución de la relación señal/ruido) o aumentando el tiempo de 
exploración.. 

Debido al comportamiento no lineal de la cámara de ¡onización respecto a la energía 
(Fig.2.4.2)-que se ha citado anteriormente- es aconsejable emplear para el control de su 
funcionamiento radionúclidos que abarquen todo el rango empleado en Medicina nuclear, 
como son Co, **Ba, Ge que equivalen a mTc, 1 18 además de la referencia estándar de 
137Cs. Desafortunadamente excepto el **Ba y el %”Cs todos tienen un período de 
semidesintegración relativamente corto y un costo elevado. Si en medidas sucesivas (cada 3 
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meses)** se observa que la exactitud empeora aún sin rebasar el límite usual del 10%, esto 
indica una gradual pérdida de presión y debe repararse la cámara. 


133Baw 131] 
0.15x10+ 


57Comw29mTc 


Chamber Relative Response 


Energy (keV) 


Fig.2.4.2: Respuesta respecto energía de una determinada cámara (Bauwens 2019) 


2.4.2: Inexactitudes aleatorias 

El origen de las inexactitudes aleatorias son, por una parte, el carácter aleatorio de la 
desintegración radiactiva, que es ineludible y, por otra parte, inestabilidades del detector. 
Estas inestabilidades del detector son generalmente debidas a oscilaciones en la tensión de 
salida de la fuente de alimentación que hacen variar ligeramente, "artificialmente", la 
corriente generada, traduciéndose en variaciones en la actividad medida. Las alteraciones de 
las lecturas se cuantifican mediante el coeficiente de variación de una serie de medidas 
consecutivas 


cv=100- 
A 


donde Á es el valor medio y a; es la desviación estándar de las medidas. Estas medidas se han 
de hacer de manera que entre ellas el activímetro vuelva a dar lectura del fondo. De esta 
forma, este parámetro indica la capacidad de reproducir una misma actividad, es decir, nos 
indica la variabilidad o falta de repetitividad debido al equipo considerando que las 
condiciones no varían con el tiempo, o sea, son "estáticas"*, 

Esto se puede expresar como que la dispersión total (01) es la composición de la variabilidad 
intrínseca de la radiactividad (95 ) con la del detector (op ) de forma que 

oi e oe el 0% 

de la que se deduce la variabilidad propia del detector. Debido a que, para las actividades 
manejadas, la dispersión intrínseca es muy inferior a la que puede generar el detector, se 


Y Periodicidad recomendada en muchos protocolos de control de calidad. 

e Capintec especifica que sus activímetros tienen una "Repeatability" de + 1% en 24 horas siempre que 
el activímetro esté en marcha durante este tiempo. Una prueba más de la importancia que tiene la 
estabilización de la cámara y de la electrónica (NPL 2006) 
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toma como variabilidad del equipo la total, debiendo ser el coeficiente de variación menor de 
5%. 


2.4.3: Linealidad de respuesta 

Un parámetro que no debe descuidarse es la linealidad en la actividad, es decir, comprobar un 
comportamiento de proporcionalidad entre la actividad de la muestra y la actividad medida. 
Esto garantiza que la exactitud (E) de las medidas hechas con las fuentes de referencia (que 
son de baja actividad) se conserva para actividades empleadas en la clínica. Indica, por lo 
tanto, si el activímetro cuenta por un igual a bajas y a altas actividades. 

Existen 2 métodos para su determinación. Uno, que consiste en interponer entre la fuente y el 
detector una serie de capas atenuadoras calibradas para obtener rápidamente distintas tasas 
de recuento (Zanzonico 2008). El otro, avalado por distintos protocolos de control de calidad?”, 
utiliza el decaimiento de fuentes con un Ty, bajo, como ad de y/o 18F. Este método consiste en 
dejar decaer un fuente radiactiva de actividad superior a la máxima que se emplea en la 
unidad de Medicina nuclear e ir haciendo medidas cada cierto tiempo hasta llegar a un tiempo 
equivalente a unos 12 -14 períodos de semidesintegración. No necesita ningún equipo especial 
pero si minuciosidad en la colocación de la fuente para que su posición sea siempre la misma. 
Por ejemplo, para "Tc esto significa medir durante unos 3 días consecutivos. Los logaritmos 
de los valores de la actividad respecto al tiempo se ajustan a una recta de la que se deduce la 
linealidad y la diferencia entre los valores calculados por decaimiento y los obtenidos 
experimentalmente que han de ser menores del 10% como en la prueba de exactitud”. Los 
valores anómalos acostumbran a ser debidos a errores humanos, como en la reproducción 
exacta de la posición del vial en el porta-muestras, la anotación incorrecta del tiempo de las 
medidas, no esperar el tiempo de estabilización de la lectura sobre todo en actividades muy 
bajas (- 30 Ci) o no corregir por la radiación de fondo (Prekeges 2014). Las causas debidas al 
detector pueden ser alteraciones de la alta tensión o una disminución de la presión del gas, 
como en el caso de la exactitud. Una posible causa de alteración del comportamiento del 
activímetro es un cambio de la temperatura ambiental que repercute en la temperatura del 
gas del interior de la cámara y consecuentemente en su presión. En la Fig.2.4.3 se presentan 
las curvas actividad-tiempo obtenidas por ajuste de los valores experimentales y la 
correspondiente a la actividad teórica obtenida por el decaimiento de la fuente de *"Tc. El 
exponente para la función teórica del decaimiento del %"Tc es 0,1155 ya que corresponde a 
Ty, de 6,04 h. Ambas curvas se ajustan perfectamente a una recta. 


2 En lEC/CEl, AAPM, IAEA la frecuencia mínima es trimestral. 
21 .z d: Pa Ñ mo z 

Observación. Es interesante señalar que, si se da el caso, se puede hacer un análisis más profundo de 
la regresión lineal aplicando métodos estadísticos de verificación de las hipótesis estadísticas 
subyacentes, ver por ejemplo (Molina 2020). 
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Fig.2.4.3: Curvas teórica y experimental del decaimiento de "Tc en escala semilogarítmica 


(Mora-Ramírez 2008) 


El siguiente paso es obtener la diferencia entre la actividad medida y la actividad del ajuste 
para el mismo tiempo que ha de ser inferior al 10% (IAEA 1991, lEC/CEl 1994). 

La Fig.2.4.4 nos muestra las curvas de linealidad empleando como fuente radiactiva *"Tc y *F, 
primero seleccionando "Tc y segundo, habiendo seleccionado *F.? La comparación de 
ambas gráficas indica que el detector se comporta de la misma forma con un radionúclido que 
con el otro, pudiendo por consiguiente emplear sólo uno de ellos para la comprobación de la 
linealidad. 
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Fig.2.4.4: Curvas de linealidad para %"Tc y *F con selección de energía de P"Tc y 


(Willegaignon 2015) 


2.4.4: Estabilidad temporal 
La otra medida de la posible variación de las condiciones de medida o del estado del equipo es 
la prueba de constancia o de estabilidad en el tiempo. Es una prueba para saber si el equipo 


22 E A a 
Cuando la selección de energía no coincide con la naturaleza de la fuente los valores no son 


indicativos de la actividad. 
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mantiene sus características en días sucesivos” por lo que su frecuencia es diaria. Consiste 
básicamente en emplear una fuente patrón de periodo de semidesintegración largo, siendo la 
más común la de *"Cs por tener un Ty, de 30 años, y medirla cada día. Esta medición debe 
hacerse para cada selección de energía que se utilice. Lo importante es que los valores 
obtenidos, aunque no representen la actividad de la fuente, se mantengan dentro del 5% 
aceptado de la repetitividad siguiendo el decaimiento de la fuente de *?Cs. Un decremento de 
la actividad del 1% ocurre al cabo de unos 6 meses (5,22 meses) y del 5% en casi 27 meses. 
Estas variaciones no deben ignorarse. La figura 2.4.5 muestra como varía la actividad por 
decaimiento del *”Cs y los valores obtenidos experimentalmente empleando la ventana 
correspondiente del "Cs. Se observa como ambas curvas tienen la misma tendencia (línea de 
trazos) y que la experimental tiene un valor inferior al teórico en un 1.4% dentro de los límites 


de la exactitud (+ 10%). 
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Fig.2.4.5: Prueba de constancia. Comparación de la curva por decaimiento con las medidas. 
(Extraída de Mora-Ramírez 2008). 

La gráfica siguiente (fig2.4.6) muestra los valores experimentales de la fuente de "Cs medidos 
utilizando de selección de energía para el Y"Tc y para el propio *"Cs. Como ya se ha 
mencionado, en las pruebas de constancia no se busca obtener la actividad sino registrar 
variaciones en los valores que suministra el activímetro. En este caso, con la "ventana" de 
“2"Tc se obtienen valores superiores que permiten observar una disminución progresiva que 
no es perceptible con la ventana de *”Cs. Aunque leve podría indicar una pérdida de presión 
del gas de la cámara de ionización. 


22 Una fuente de averías son las conexiones y desconexiones frecuentes. Las reconexiones no deben 
hacerse rápidamente. Hay que dejar que algunos de los componentes de la fuente de alimentación 
(condensadores) se descarguen completamente antes de volver a ponerlos a trabajar. También son 
causa de posibles averías los cortes de corriente, no por la falta de tensión brusca sino por el retorno de 
la misma, ya que acostumbra a presentar un pico de tensión mayor de la que puede tolerar el aparato. 
Por ello, si hay un corte de suministro, hay que apagar el aparato y esperar que se restablezca antes de 
volver a conectarlo. Lo mismo hay que hacerlo para ordenadores, gammacámaras, contadores,... 


39 


340 > 


300 TT AZ Pi A DD Á2, 


— 260 y [=— Costancy for 99mTc | 
E == 99mTc Upper Limit 
E -—- 99mTc Lower Limit 
2 220 + ¡— Constancy for 137Cs -—— 
Z —— 137Cs Upper Limit 
—— 137Cs Lower Limit 
180 + 
E O 
140 - i ; ' | 
0 20 40 60 80 100 120 
Time (days) 


137 137 


Fig.2.4.6: Registro de los valores obtenidos con una fuente de *”Cs en las ventanas de 
99m: 


Tc así como los límites de tolerancia de + 5% (Mora-Ramírez 2008). 
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3: Contadores de muestras radiactivas 


Algunas exploraciones de Medicina nuclear, las llamadas in vivo-vitro, precisan poder detectar 
la radiactividad de muestras obtenidas de los pacientes como, por ejemplo, el valor del filtrado 
glomerular (GFR) con %"Tc-DTPA además de obtener imágenes. Otras, como en la detección 
de sangre en heces con *Cr-EDTA , no se generan imágenes, al igual que la prueba de 
detección de Helicobacter pylori mediante la prueba del aliento con “C-urea. 


3.1: Contadores de tubos para radiación y 


3.1.1: Descripción y funcionamiento 

La determinación de la actividad de muestras, generalmente de baja actividad, se realiza 
mediante contadores de alta sensibilidad basados en detectores de centelleo con cristales de 
Nal(TI)(Fig.3.1.1) para radiación gamma. 


Test tube 
containing 
sample 


Nal(TI) 
crystal 


“—— Lead 
shielding 


PM tube 
A 


Fig.3.1.1: Esquema de un detector de pozo (Cherry 2012) 


Un detector de pozo ("well counter") consiste en un detector de centelleo con cristal de Nal(TI) 
en el que se ha torneado un hueco cilíndrico (pozo, "well") donde se coloca un pequeño 
recipiente con la fuente radiactiva. La figura 3.1.2 muestra un contador de pozo y su unidad de 
control para seleccionar el radioisótopo y que incorpora una serie de utilidades como un 
analizador multicanal. 
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Fig.3.1.2: Contador de pozo (Capintec.Mirion Technologies) 


Un analizador multicanal es dispositivo que clasifica los impulsos que recibe, en este caso, de 
un detector de centelleo, y los clasifica por su energía. De esta forma se genera gráficamente 
el espectro de energía en el que en abcisas se representa la energía y en ordenadas la cantidad 
de fotones de cada energía (Fig.3.1.3). Se indica también la ventana de energía de interés. 
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Fig.3.1.3: Esquema de funcionamiento de un multicanal y espectro generado (Cherry 2012) 


Existe una fuerte dependencia de la actividad medida con el volumen de la muestra al variar la 
cantidad de radiación que se deja de detectar (Fig.3.1.4) al disminuir el ángulo sólido eficaz 
para la detección. 


Fig.3.1.4: Esquema del incremento de la pérdida de radiación con el volumen de la muestra. 
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En los contadores automáticos, es decir, contadores que permiten medir secuencialmente un 
gran número de muestras, el detector es ligeramente distinto. Su diseño se denomina 
"through-hole" que consiste en perforar totalmente el cristal para poder intercambiar 
automáticamente las muestras (Fig.3.1.5) 


—Tost tubo 
containing sample 


Photomultiplisr tube 


Load shielding 


Nal(TI) crystal 


Samole chanaer 


Fig.3.1.5: Esquema de un contador automático de tubos (Cherry 2012) 


En estos contadores, al ser la inserción y extracción de tubos automática, las muestras han de 
ir dentro de unos recipientes idénticos que se ajusten al tamaño del orificio en el cristal 
(Fig.3.1.6). Además, los contenedores de estos tubos ("racks") permiten introducir 
"instrucciones" al ordenador de control para gestionar grupos de parámetros de adquisición 
como pueden ser isótopo, ventana, tiempo de adquisición, ... 


Fig.3.1.6: Contenedores con tubos normalizados y de control (LKB Compugamma 1282) 


Estos tubos normalizados permiten utilizar tubos de ensayo de distintos tamaños para las 
muestras (Fig.3.1.7). 
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Fig.3.1.7: Contenedores con recipientes (tubos, viales) de distinto tipo (Hidex) 


La figura 3.1.8 muestra un contador automático de tubos con una serie de ristras ("racks") con 
tubos normalizados. Los "racks van colocados sobre bandas transportadoras que hacen que los 
tubos normalizados sean puestos, uno a uno, en la posición adecuada para ser colocados 


dentro del cristal de centelleo. 


Fig.3.1.8: Bandeja de entrada de un contador automático de tubos LKB Compugamma 1282 


3.1.2: Características del funcionamiento 

Estos detectores colocan las muestras en el centro del cristal por lo que se minimiza la 
dependencia de la actividad con el volumen de la muestra (Fig.3.1.9). No obstante, 
normalmente las muestras se uniformizan a un mismo volumen, casi siempre inferior o igual a 


1 mi 


10CPM mI 


Volume / ml 


Fig.3.1.9: Variación de la actividad con el volumen de la muestra en un LKB Compugamma 
1282 (Coker 2005) 
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La figura 3.1.10 permite comparar el comportamiento de los dos tipos de contadores de 
muestras (well counter y through-hole) respecto al volumen. Esta diferencia se debe a que en 
el contador de pozo a medida que aumenta el volumen se pierde más radiación al estar más 
cerca de la obertura (recordar Fig.3.1.4). En cambio, en los que la muestra se sitúa siempre en 
el centro al perder aproximadamente siempre la misma cantidad por ambos extremos, la 
dependencia es menor hasta un volumen en el que muestra una pérdida lineal como el well- 
counter. A igualdad de volumen, al tener sólo pérdida por un extremo, el detector de pozo 
tiene mayor sensibilidad. 
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Fig.3.1.10: Variación de eficiencia según el volumen para los dos tipos de contadores de tubos. 
(Cherry 2012) 


Ambos tipos de contadores son extremadamente sensibles al utilizar cristales de gran espesor 
y también debido a su geometría que permite detectar la mayoría de la radiación emitida. Esto 
hace que permitan medir sin correcciones posteriores actividades no superiores a 100kBa. 
Actividades superiores han de corregirse por tiempo muerto. El tiempo muerto es el tiempo 
durante el cual un equipo detector deja de contar debido al tiempo que la electrónica necesita 
para procesar individualmente cada detección. Cuando el ritmo con el que se generan 
impulsos es demasiado rápido se pierden cuentas. Esta pérdida depende de la tasa de cuentas 
y su corrección viene de fábrica. En algunos casos hay que dejar decaer las muestras hasta 
conseguir que el detector no se sature por exceso de actividad. La conexión a un ordenador 
permite la gestión de las medidas así como correcciones por decaimiento. 

La Fig.3.1.11 muestra la variación de la eficiencia intrínseca (no geométrica) según las medidas 
del cristal que indica la capacidad de conversión de los fotones energéticos en centelleos 
(Anexo A4). 
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Fig.3.1.11: Eficiencia intrínseca del Nal(TI) (derivada de Cherry 2012) 


En el intervalo de energía típico de Medicina nuclear clínica (80-511 keV) los cristales de 3"x3" 
(12,7 cm de diámetro) poseen una alta eficiencia. Esto se observa claramente en el espectro de 
Tc (140 keV) obtenido con un detector de estas características. Obsérvese que no existe 
prácticamente zona Compton gracias a que hay casi absorción total debido a que las grandes 
dimensiones del cristal hacen que los fotones Compton sean casi todos absorbidos con lo que 
el fotón “original” habrá depositado toda su energía en el cristal en sucesivas interacciones 
(Fig.3.1.12 ). 
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Fig.3.1.12: Espectro obtenido con un cristal de 3x3" (Ahlstedt 2011) 
Es importante tener en cuenta que debido al comportamiento de los fotomultiplicadores 


frente a cambios de los ritmos de cuentas, el espectro se puede desplazar (Fig.3.1.13) 
invalidando las medidas obtenidas mediante una ventana de energía fijada. 
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Fig.3.1.13: Espectros de *F para dos actividades distintas (Leisure 1992) 


Volviendo a la figura 3.1.11 se deduce que los detectores específicos para RIA (Radio-Inmuno- 
análisis) en el que se que emplea *%l que emite fotones de 27,5 keV, emplean cristales de 
pequeñas dimensiones (- 4,5 cm) al tener una eficiencia del 100% para esta energía. Para este 
tipo de aplicación se han desarrollado detectores de varios pozos ("multi-crystal") para poder 
contar simultáneamente distintos tubos. (Fig.3.1.14) 


Fig.3.1.14: Equipo multitubo (Berthold) 
Es interesante hacer notar el comportamiento no lineal del Nal(TI) especialmente en la zona de 
bajas energías que es donde los detectores de RIA trabajan (Fig.3.1.15). Para energías 


superiores, tal como se menciona al hablar de los cristales de centelleo, es usual considerarlo 
lineal aunque estrictamente no lo sea (ver anexo A4 ). 
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Fig.3.1.15: No linealidad del Nal(TI) respecto a la energía de los fotones (a partir de Perkin- 
Elmer 1997). 


La dependencia del ritmo de cuentas con el volumen de la muestra afecta de forma distinta si 
las muestras se preparan a concentración constante a o actividad total constante (Fig.3.1.16). 
Si se trabaja a concentración constante y si se aumenta el volumen de líquido hay que 
incrementar la actividad para mantener la misma concentración por lo que aumenta el 
número de cuentas. Si se trabaja a actividad constante, al aumentar el volumen disminuye la 
cantidad de actividad que se reparte en todo el volumen y por lo tanto baja la actividad 
detectada. 
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Fig.3.1.16: Comportamiento de la tasa en función de la técnica de medida de las muestras 
(Cherry 2012) 


3.2: Detectores de grandes volúmenes 


Este tipo de detector, aunque no es muy común, puede formar parte del utillaje empleado en 
las exploraciones del laboratorio de Medicina nuclear. Algunos departamentos disponen de 
detectores para muestras de grandes volúmenes para la detección de muy bajas actividades 
como en el caso de la detección de sangre en heces mediante *Cr. La figura 3.2.1 muestra uno 
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de estos detectores con un blindaje de 10 cm de grosor de plomo. En el centro del pozo se 
observa el cristal de centelleo con lo que se consiguen geometrías de alta eficiencia y con muy 
bajo fondo. 


Cristal de centelleo Pozo 


Recipiente cilíndrico 


Hueco donde se inserta 
el cristal de centelleo 


Blindaje 


Fig.3.2.1: Detector de centelleo para grandes volúmenes (H.U.Bellvitge) 
3.3: Contadores de radiación P 


La medición de muestras con radiación [3 se lleva a cabo con contadores de centelleo líquido. 
Esta técnica consiste en disolver el emisor fB en un líquido de centelleo de modo que la 
interacción de los electrones provoque fotones que son detectados mediante foto- 
multiplicadores. La producción de luz es muy débil comparada con el Nal(TI) lo que hace que 
los viales deben estar en absoluta oscuridad. La figura 3.3.1 muestra el esquema de un 
detector de centelleo líquido. Actualmente se comercializan detectores con 2 
fotomultiplicadores para aumentar la eficiencia (Himex). 


Light guide Light-tight Sample 


with reflective chamber vial 
coating 


Fig.3.3.1: Esquema de un detector de centelleo líquido (Cherry 2012) 
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Los viales por otra parte han de ser de un material que no sea atacado por el disolvente y que 
no posea trazas de “K que es un emisor f. 

En los laboratorios de Medicina nuclear se emplean contadores automáticos como el de la 
figura 3.3.2 que permiten la detección secuencial de gran número de muestras. 


Fig.3.3.2 Detector automático LKB Rackbeta (H.U.Bellvitge) 


3.4: Aspectos de la calidad de funcionamiento 


En el control de calidad rutinario de un detector de tubos se deben considerar dos aspectos. 
Uno, el del contador propiamente dicho y otro si se trata de un contador multicristal, que 
comporta el control de cada detector por separado y la comprobación de la equivalencia entre 
ellos (estandarización). 


3.4.1: Control individual de los detectores 

El control de calidad ha de contemplar que la ventana de energía esté centrada en el pico 
fotoeléctrico de interés. Esto se lleva a cabo mediante un analizador multicanal. 

Es importante comprobar diariamente que el fondo no haya variado respecto a otros 
momentos ya que a pesar del blindaje, son muy sensibles a la presencia de fuentes de 
radiación externas "despistadas” que pueden generar radiación dispersa por efecto Compton. 

La medida del fondo ha de hacerse con el mismo tipo de contenedor empleado en las 
mediciones. 

La calibración en energía debe efectuarse para cada radionúclido que se vaya a emplear en el 
contador. Para ello, lo más adecuado es utilizar fuentes calibradas de energía parecida a la 
que se utilizará en la práctica (por ejemplo "Co como sustituto de P"Tc) y obtener un factor 
de corrección de la sensibilidad. 

De forma rutinaria se debe hacer la prueba de constancia igual que se hace en los activímetros, 
con una fuente patrón que se mide diariamente. Su lectura menos el fondo no ha de variar en 
más de un 10% en lecturas sucesivas siempre y cuando se utilice una fuente patrón de un 
periodo de desintegración muy largo. Con esta tolerancia, y empleando *”Cs, basta obtener 
valores de referencia cada 6 meses. De esta forma se detectan posibles derivas que causarían 
que medidas en días sucesivos no fueran comparables. 

Debe controlarse la linealidad respecto al número de cuentas, cosa que puede hacerse 
mediante medidas sucesivas de un radioisótopo de periodo de semidesintegración rápido 
(**"Tc) o mediante fuentes de actividad decreciente con el mismo volumen. 
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3.4.2: Control de los detectores multicristales 

En los detectores multicristales además del control de calidad de cada pozo por separado, 
debe tenerse en consideración la equivalencia entre detectores y la influencia de las muestras 
en tubos colindantes ("crosstalk") o, de las muestras que están en un rack antes o después de 
ser medidas. Esta influencia depende de la energía además del tipo de blindaje interior de los 
contadores. 
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Detectores de Medicina Nuclear-sin imagen 


La detección de la radiactividad en Medicina nuclear tiene distintos aspectos según el 
propósito de la detección. El caso más básico, pero muy importante, es la medición de la 
actividad que se administrará a un paciente. Los aparatos empleados se denominan 
activímetros o calibradores de dosis y se basan en los detectores de estado gaseoso. Otras 
aplicaciones tecnológicamente sencillas son las sondas de captación basadas en el detector de 
centelleo sólido empleadas clásicamente para la cuantificación de la actividad tiroidea. Los 
detectores de pozo para tubos de muestras son detectores de alta sensibilidad basados 
también en centelleo sólido. Dentro de esta enumeración de detectores "simples" hay que 
mencionar las sondas intraoperatorias para la detección y localización del ganglio centinela. 
Son equipos sencillos basados en detectores de centelleo sólido o de estado sólido de 
pequeño tamaño. Todos estos instrumentos detectan y cuantifican el número de cuentas. 


4: Sondas de detección externa 


Las sondas de detección externa son detectores de centelleo sólido que actualmente se 
utilizan para la medición de la actividad de la glándula tiroides para estimar su estado 
funcional mediante yodo radiactivo, por ser el tiroides su órgano diana. Tradicionalmente se 
emplea ***] por ser de módico precio y emitir fotones de 364 keV a la vez que electrones, por 
lo que se utiliza tanto en diagnóstico como en terapia. Estos detectores también son 
denominados sondas de captación. 


4.1: Descripción y funcionamiento 


La estructura básica del detector se muestra en la figura 4.1.1. Éste consiste en un colimador 
cónico de un orificio, un cristal de centelleo y un fotomultiplicador, además de la electrónica y 
de las fijaciones mecánicas necesarias. La energía del **1 obliga a utilizar cristales de Nal(TI) de 
cierto tamaño, normalmente de 5x5 cm. 


Pulse height 
analyzer 


Scalar 
and display 


Fig.4.1.1: Esquema de una sonda de detección externa 
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La figura 4.1.2 muestra un detector actual en su soporte mecánico para su orientación y el 


ordenador para su control. 
)// E 
Y 


(5 


A 


Do as 
dl w 


Fig.4.1.2: Sonda de detección externa (Atomlab Biodex DuFarma 2013) 


4.2: Características del funcionamiento 


La sensibilidad de un detector se puede definir como la fracción de la radiación emitida que es 
detectada. Esta capacidad de detección depende de varios factores, unos externos al propio 
detector y otros internos. Los factores externos son la eficiencia geométrica que es la relación 
entre toda la radiación emitida y la que llega al detector y de un factor que depende de la 
auto-absorción de la fuente y del material interpuesto entre ésta y el detector (F). Los factores 
internos dependen a su vez de la eficiencia intrínseca del cristal de centelleo y del porcentaje 
de los fotones detectados que corresponden a la energía de los fotones. La expresión de la 
sensibilidad es 


siendo g la eficiencia geométrica, e la eficiencia intrínseca del cristal de centelleo para la 
energía de la radiación, f la fracción de todos los impulsos que se sitúan dentro de la ventana 
de aceptación de impulsos (foto-fracción) y del factor F. La figura 4.2.1 muestra como varía la 
eficiencia intrínseca del Nal(TI) con la energía y el grosor del cristal. De ella se deduce que para 
obtener la máxima eficiencia para fotones de 364 keV (- 90%) es preciso emplear, por lo 
menos, cristales de 5 cm de grosor. 
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Fig.4.2.1 Variación de la eficiencia intrínseca del Nal(TI) según grosor (Cherry 2012) 


El factor más crítico es la eficiencia geométrica que, para una fuente puntual situada a la 
distancia "D" de un cristal de centelleo de de radio "r" viene dada por la expresión 


Esta relación proviene de considerar que la intensidad que llega al detector es la intensidad 
por unidad de área a la distancia D por el área del detector (Fig.4.2.2) 


nr? 
Área de entrada del cristal de centelleo 


Nesfera de la radiación a distancia D 


Fuente puntual 
Fig.4.2.2: Esquema de la eficiencia geométrica 


Esta expresión indica que a mayor área de la superficie de entrada del cristal mayor número de 
fotones se detectarán para una distancia D y que éste número disminuye con el cuadrado de 
esta distancia. 

La tabla 4.2.1 muestra los valores obtenidos mediante un detector con un cristal de Nal(TI) de 
5x5 cm para ***l con una actividad de 30 uCi y auto-absorción F=1 a distintas distancias fuente- 
detector. 


56 


Distancia Eficiencia geométrica Foto-fracción 


D [cm] g f 
8 0,025 0,75 
14 8,2 10? 0,76 
20 4,03 10? 0,75 
26 2,38 10? 0,76 
32 1,57 10? 0,75 


Tabla 4.2.1: Valores de eficiencia geométrica y foto-fracción para una sonda (Extraído de Koc 
2018) 


Estos valores ponen en evidencia la disminución cuadrática de la eficiencia geométrica con la 
distancia. Además indican que la fracción de fotones f es prácticamente independiente de la 
distancia detector-fuente si no hay un medio material interpuesto. 

Por otra parte hay que considerar la variación de la respuesta respecto al desplazamiento 
lateral que viene representado en la figura 4.2.3 para un colimador cónico. 


| 
Working 
Distance, D 


Fig.4.2.3: Respuesta de un colimador cónico (derivada de Wilson 1988) 
Se observa que para pequeños desplazamientos comparables con el radio del cristal, la 


respuesta es prácticamente constante pero decrece abruptamente para desplazamientos 
mayores como se muestra cuantitativamente en la figura 4.2.4. 
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Fig.4.2.4: Dependencia con el desplazamiento en (%) respecto al centro del detector (derivada 
de Hine 1967) 


De ello se deduce que ajustando la distancia entre colimador y tiroides se abarca 
correctamente toda la glándula tiroides. 

Tanto la dependencia con la distancia como con el desplazamiento lateral obligan a un 
centrado meticuloso para poder comparar medidas sucesivas en un mismo paciente o entre 
una muestra estándar y un paciente. En efecto, estos equipos disponen de reglajes mecánicos 
para sistematizar la posición del detector respecto al paciente (Fig.4.2.5) a partir de un soporte 
vertical con un brazo orientable. 


Fig.4.2.5: Posición de la captación del tiroides (Biodex) 


Además del ajuste mecánico mediante una varilla que permite ajustar la distancia, existen 
modelos (Fig.4.2.6) que incorporan un puntero laser para "centar" correctamente al tiroides. 


58 


Fig.4.2.6: Centrado mediante puntero laser y varilla para la distancia (Biodex) 


Los estudios de captación tiroidea se basan en poder medir la variación de la actividad de la 
glándula en función del tiempo. Para poder cuantificar esta evolución, es preciso poder 
comparar con una fuente de referencia o estándar cuya actividad y composición es idéntica a 
la administrada al paciente. Para ello es imprescindible emplear un maniquí de cuello que 
reproduzca aproximadamente la posición y profundidad del tiroides y que admita ser medido 
como si fuera un paciente como el de la figura 4.2.7. El maniquí de metacrilato tiene un orificio 
descentrado que queda a 1 cm de la superficie lateral en cuyo interior se colocan los viales 
estándar. 


CARRIER 


BOTTLE CONTAINING 
STANDARD 


Fig.4.2.7: Maniquí de cuello para captación de tiroides (Biodex-2). 


Es importante emplear un maniquí de cuello para reproducir con cierto realismo lo que ocurre 
en la práctica. La figura 4.2.8 muestra el esquena de un corte del cuello a la altura de la tiroides 
así como el contorno del maniquí. También esquematiza la detección de la radiación 
dispersada. 


59 


Primary roys (PI, 364 kev) 


o mm. «. Scottered roys (less than 200 kev) 


Nol (TU 


Scale (cm) 
O A lr e rea | 
O Z € 6.850 


Fig.4.2.8: Corte transversal de cuello (Derivada de Hine 1967) 


La colocación del maniquí ha de corresponder exactamente con la del paciente para no 
introducir errores debidos a la alta sensibilidad geométrica (Fig.4.2.9). 


lead shielding 
-22cm 
pes 


Fig.4.2.9: Colocación del maniquí (Biodex-3) 
La figura 4.2.10 muestra el espectro para 13% con o sin material interpuesto. Se detectan tanto 


los fotones emitidos directamente como los dispersados por efecto Compton en el resto de 
tejidos lo que hace que la ventana espectrométrica tenga que estar perfectamente centrada. 
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Fig.4.2.10: Espectros de **] en aire y con maniquí de cuello (derivada de Hine 1967) 


Estas sondas se han empleado y todavía pueden emplearse para procedimientos que no 
requieren imágenes como es la detección de fugas vasculares de radiofármaco en algunos 
tratamientos metabólicos. 


4.3: Utilizaciones anteriores 


Antes de la aparición de las gammacámaras con ordenador con este tipo de detectores se 
obtenían los renogramas (Fig.4.3.1) colocando cada sonda frente a los riñones. De forma 
totalmente analógica (sin intervención de ningún ordenador) se obtenía la rápida evolución 
temporal del trazador mediante un registrador gráfico. Es curioso observar la delimitación de 
los riñones en la piel del paciente. 


Registradores 
gráficos 


Sondas 
detectoras 


Fig.4.3.1: Equipos de renografía analógica (RSNA 1962) 
En la figura 4.3.2 se muestra un equipo específico para renografía de los años 1960. Observar 


el gran tamaño de los cristales de centelleo adecuados para obtener una alta eficiencia de 
recuento al emplear ***1-Hippuran con una energía de 360 keV. 
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Fig.4.3.2: Equipo con dos sondas para renografía (Burbank 1963) 


Con este tipo de equipos se obtenían registros gráficos como el de la figura 4.3.3 a partir de 
los cuales, midiendo sobre el papel, se obtenían distintos parámetros que permitían cuantificar 
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Fig.4.3.3: Renograma isotópico analógico (Burbank 1963) 


En cada momento se emplean los medios disponibles para poder diagnosticar con la mayor 
seguridad posible. Las sondas de captación también se emplearon para detectar y localizar 
lesiones. La figura 4.3.4 muestra la detección de un tumor cerebral mediante un detector de 


centelleo en 1957. El colimador empleado era cónico del tipo pin-hole. 
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Fig.4.3.4: Detección mediante sonda de detección externa (Castell 1993) 

4.4: Aspectos de la calidad de funcionamiento 

El control de calidad de estos detectores ha de contemplar todos los aspectos de un contador 
de radiación. Por lo tanto se han de tener en cuenta las posibles variaciones en la 
identificación de la energía (resolución y calibración) y del funcionamiento como contador es 
decir la sensibilidad, la precisión, la linealidad con la actividad y el nivel de fondo. La 
periodicidad de estas pruebas se debe hacer de acuerdo con algún protocolo como el de la 
Asociación Europea de Medicina nuclear (Busemann-Sokole 2011). Lo más importante de estos 


protocolos es garantizar la estabilidad de las medidas, tanto si esta depende del equipo 
(constancia) como de las condiciones en que se hacen las medidas. 
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5: Sondas de detección intraoperatoria 


Las sondas de detección para la localización del ganglio centinela constituyen un paso adelante 
respecto a los detectores para la captación de tiroides. Son instrumentos de pequeño tamaño 
que además de detectar y cuantificar la radiactividad permiten localizar manualmente la 
fuente de radiación. En su funcionamiento intervienen, en consecuencia, prestaciones que 
contemplan su capacidad de discernir fuentes próximas como es la resolución espacial 
además de las propias de un detector de radiación. 


5.1: Descripción y principio de funcionamiento 


Una sonda de detección quirúrgica consiste en un detector de pequeñas dimensiones que sirve 
para localizar captaciones de pequeño tamaño como los ganglios centinelas, sobre todo en 
cáncer de mama. El médico mueve el detector a partir del punto de inyección (tumor) de un 
radioisótopo para ver si el trazador ha drenado mediante la cadena linfática. El médico mueve 
la sonda y se guía por la intensidad del sonido que genera el equipo que depende de la 
actividad que va detectando al desplazarse y que se visualiza a la vez en una pantalla. 

La estructura de estos detectores se muestra en la figura 5.1.1. Según el radiofármaco 
empleado existen dos tipos de sondas, una para baja energía y otra para alta energía a fin de 
optimizar la sensibilidad de la detección, siendo común la electrónica asociada. 


Collimator 


Si photodiode Csi(TI 


High energy y-ray probe 


Collimator 


Amplifier 


Fig.5.1.1 Esquema de 2 tipos de sondas intraoperatorias (Cherry 2012) 


Existe un tercer tipo de sonda basada en el detector de centelleo clásico de cristal de 
Nal(TI)+fotomultiplicador que prácticamente ahora no se comercializa debido al tamaño que 
requiere un fotomultiplicador (el fotomultiplicador más pequeño que se comercializa 
actualmente tiene un diámetro de 2,2 cm-Hamamatsu). Esta combinación sólo es factible 
uniendo ópticamente el cristal con el fotomultiplicador mediante fibra óptica a cierta distancia 
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haciendo que aumente el peso y la manejabilidad y disminuya la seguridad al trabajar con alta 
tensión. 


5.1.1: Sondas de alta energía 

En la figura 5.1.1 vemos que la sonda para alta energía sigue el esquema clásico de cristal de 
centelleo + sensor de luz habiendo substituido Nal(TI) por CsI(TI) y el fotomultiplicador por un 
fotodiodo de Silicio. El CsI(TI) presenta características parecidas al Nal(Tl) con mayor eficiencia 
de detección al tener mayor densidad y número atómico efectivo (Zeff )similar, mayor 
producción de luz (luminosidad) pero menor "velocidad de respuesta" . 


Zeff Densidad Constante de Luminosidad Longitud de 

(g/cm”) tiempo(ns) (fotones/keV)) onda (nm) 
Nal(TI) 53 3,67 250 38 415 
CsI(TI) 54 4,51 900 54 550 


Tabla 5.1.1: Características de Nal(TI) y CsI(TI) 


Por otra parte, la absorción de ambos cristales es similar para las energías empleadas en el 
ganglio centinela (Fig.5.1.2) 
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Fig.5.1.2: Absorción en Nal(TI) y CsI(TI) en la que se destaca el intervalo 30keV-511 keV y se 
particulariza los 140 keV del *"Tc-(derivada de Saint Gobain) 


La figura 5.1.3 muestra el espectro de los fotones producidos por ambos cristales. En ella se 


observa que la distribución de intensidades para Csl(TI) es bastante mayor que en el caso del 
Nal(TI) lo que concuerda con sus luminosidades. 
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Fig.5.1.3: Espectros de emisión de Nal(TI), CsI(TI) (Saint Gobain) 


El CsI(TI) emite luz (máx. 550 nm) que se adapta a los fotodiodos de Silicio (Detec 2006). Las 
medidas del cristal CsI(TI), aunque dependen de cada modelo, son del orden de 15 mm de 
grosor por 8mm de diámetro. El conjunto está blindado por 3 mm de Pb y un recubrimiento de 
acero inoxidable. 


5.1.2: Sondas de baja energía 

En las sondas para baja energía se emplean cristales de CZT o CdTe de unos 4 mm de 
diámetro y 1 mm de espesor. El colimador puede ser de distinta apertura 
generalmente alrededor de 7 mm. El blindaje es una aleación de Pb y W con alta 
densidad (17.6 g/cm3) (Benjegaerd 1999). 
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Fig.5.1.4: Comparación de eficiencias entre Csl y CdTe (derivada de Silva 2006) 


De la figura 5.1.4 se deduce que para muy bajas energías tanto CdTe como CSI tienen una 
absorción igual al 100%. Para *"Tc ambos cristales tienen eficiencias distintas (50% y 90%) 
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pero que para alta energía como es el caso del ***1, el Csl de 10mm está mejor adaptado que el 
CaTe (25% vs 9%). 

La figura 5.1.5 muestra un equipo con los dos tipos de sonda, una para alta energía con un 
importante colimador y uno para baja energía. 


Sonda para baja energía 


Sonda para alta energía 


Fig.5.1.5: Sondas para distinta energía y electrónica de control (Europrobe) 


Los colimadores son de suma importancia en estas sondas por cuanto inciden directamente en 
la capacidad de localizar cúmulos de actividad y como blindaje para disminuir al máximo la 
detección de la radiación de procedencia "lateral". Los colimadores, además de su grosor de 
pared, se caracterizan por su longitud y su abertura. En algunos equipos es posible 
intercambiar el colimador, de hecho, el cristal siempre va colimado y se puede añadir un 
colimador opcional (Fig.5.1.6) 


Detector 


Internal collimator 


Fig.5.1.6: Esquema de la zona del detector y colimador (Chiesa 2008) 


La figura 5.1.7 muestra distintos tipos de colimadores "opcionales" que se pueden colocar en 
los detectores 
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Fig.5.1.7: Colimadores de distinta apertura y para distinta energía (Wydra 2005) 
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El control electrónico incorpora normalmente distintas ventanas de energía prefijadas (no 
modificables por el usuario), ventanas que se deben escoger según el radiofármaco utilizado. 


5.2: Características del funcionamiento 
5.2.1: Selección de energía 


La tabla 5.2.1 muestra las ventanas prefijadas para los distintos radioisótopos empleados en la 
detección del ganglio centinela. 


Nuclide Energy window 
Lower energy treshold (keV) high energy treshold (keV) 

125 20 60 

20171, Ga 60 100 
99MTE 120 160 
11in 170 245 
131; 310 380 
PET-Nuclides 430 600 
for tests with 97Co 100 140 
All <60 >511 


¡Additional nuclides on request 

Tabla 5.2.1: Ventanas de energía (Photonics) 
La ventana de aceptación de impulsos en la selección de energía juega un papel muy 
importante por cuanto permite discriminar los fotones dispersados por efecto Compton en los 


tejidos del paciente y en el propio cristal detector (Fig.5.2.1). La ventana está definida por su 
centro y por los límites inferior y superior. 
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Fig.5.2.1: Espectro y ventana de energía (Chiesa 2008) 


Los cristales de centelleo son sensibles a la temperatura por lo que es necesario dejar 
transcurrir un tiempo entre el momento de poner en marcha el detector y su utilización, sobre 
todo teniendo en cuenta el cambio de temperatura que puede existir en un quirófano respecto 
al exterior. La figura 5.2.2 muestra cómo varía la posición del fotopico en función del tiempo 
después de un cambio de temperatura. Es aconsejable, por consiguiente, dejar estabilizar 
térmicamente el detector (aprox. 30 minutos). 


450 + —— 50 

Ñ 15 min 
——-1=30 min ] 

1245 min 


170 180 190 200 210 220 230 240 250 260 270 
Channel 


Fig.5.2.2: Estabilización del espectro después de un cambio de temperatura (Dolev 2008). 
La temperatura también juega un papel no despreciable en la resolución energética, es decir, 


en el "acampanamiento" del fotopico. La figura 5.2.3 muestra la variación de la resolución en 
energía del CsI(TI) para los 662 keV del Cs con la temperatura. 
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Fig.5.2.3: Variación de la anchura del fotopico para *”Cs de CsI(TI) (Dolev 2008) 


Cada fabricante presenta un cierto número de detectores diseñados para cada utilización, 
desde el más común para la detección del ganglio centinela hasta los laparoscópicos y los 
inalámbricos. La figura 5.2.4 muestra la oferta de un fabricante que incluye 2 sondas 
inalámbricas 


—AA A - AAA 


E Blustootir 


Fig.5.2.4: Distintos detectores ofertados por un fabricante (Europrobe). 


Las dimensiones de estas sondas varían entre 16 y 40 cm de longitud. Lo interesante es 
observar el diámetro del orificio del colimador. En las sondas con Csl (P"Tc (140 keV), “In 
(245keV), %*1(364 keV)) el diámetro es de 11 o 16 mm. Si se trata de sondas con CdTe este 
diámetro puede ser de 6, 10, 12, 14 mm para ser usados con "Tc (140 keV), 91 (27 kev), In 
(171 keV). 


5.2.2: Sensibilidad 


La sensibilidad de una sonda quirúrgica es conceptualmente la misma que la de una sonda de 
captación externa ya que son dos “variaciones” de un mismo detector básico.. Depende 
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básicamente de dos factores: uno geométrico y uno intrínseco. El geométrico depende 
directamente del ángulo sólido subtendido por el colimador y el intrínseco depende la 
naturaleza del cristal y de la energía de la radiación y de la ventana de aceptación de impulsos. 
La tabla 5.2.2 muestra los valores obtenidos con 6 sondas distintas en medidas de 30 segundos 
para distintas distancias pero siempre perpendiculares a la fuente (0-). 


Distance [mm] Type of probe 
Neoprobe Gamma Finder Europrobet1 Europrobe2 GRP1 
[count] [count] [count] [count] [count] 


8.640 31.000 
4.960 


1.600 


30 4.800 15.300 
50 3.700 11.800 


100 1.600 5.100 


Tabla 5.2.2: Comparación de prestaciones de 6 sondas (Wydra 2005) 


Las grandes diferencias entre ellas son debidas a distintas configuraciones entre cristal y 
colimador. 


5.2.3: Resolución espacial y angular 

La resolución espacial y el blindaje son esenciales para localizar el ganglio centinela. La 
resolución es para poder distinguir fuentes de radiación próximas entre sí como podrían ser el 
ganglio y el punto de inyección del trazador. Las sondas están pensadas para localizar o, dicho 
de otra forma, para detectar y contar direccionalmente. Para ello, hay que evitar interferencias 
con otras posibles fuentes de radiación como el fondo con lo que es muy importante que la 
sonda y el colimador estén adaptados a la energía del trazador empleado. La figura 5.2.5 
muestra como es el blindaje en las sondas. Éste tiene que recubrir toda la sonda puesto que 
podrían contarse como "buenos" fotones que hubieran penetrado por el mango. 
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Fig.5.2.5: Blindajes de sondas. A: Nal(TI), B: Cs(i), C: CdTe (Bengegard 1999) 


Una sonda se orienta manualmente y esto significa que puede acercarse a una fuente 
radiactiva en dos direcciones (en "vertical" y "de lado") además de poder trabajar angulada, es 
decir, no verticalmente. Todas estas orientaciones y distancias influyen directamente en la 
sensibilidad, es decir, en el número de cuentas registradas. La dependencia con estos "grados 
de libertad" inciden en la calidad de la práctica clínica. La figura 5.2.6 muestra cómo varía la 
sensibilidad con la distancia y con el ángulo respecto a la vertical. 
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Fig.5.2.6: Variación angular y con la distancia (Camacho 2011) 


Se observa cómo a medida que aumenta la distancia el número de cuentas disminuye como 
1/d?, siendo d la distancia detector-lesión por tratarse de un colimador cilíndrico (ver sondas 
de captación externa). También muestra el comportamiento "simétrico" respecto al ángulo, 
del que se deduce que es importante intentar trabajar lo más perpendicular posible para evitar 
pérdidas de cuentas con la orientación. Una vez localizado un aumento de actividad debe 
orientarse la sonda para precisar más exactamente la posición del ganglio centinela. Esta 
dependencia con el ángulo se denomina resolución angular. 

La resolución espacial, por su lado, informa de hasta qué punto pueden estar cerca dos fuentes 
para poderlas detectar como dos fuentes distintas y no como una fuente extensa. El criterio 
estándar es considerar que esta distancia es la misma que la anchura a mitad de altura 
(FWHM) de la imagen de una fuente puntual. La figura 5.2.7 nos muestra el resultado de esta 
prueba. 
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Fig.5.2.7: Perfil de cuentas a partir de una fuente puntual por desplazamiento lateral (Abreu 
2011) 


Esta anchura, debido al colimador, varía con la distancia, por lo que siempre ha de darse su 
valor para una distancia determinada. La siguiente figura 5.2.8 muestra cómo, hasta qué 


punto, puede variar la resolución según la sonda y distancia de que se trate (especialmente del 
colimador). 
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Fig.5.2.8: Variación del perfil de cuentas con la distancia (15, 20 y 25 mm) (Wydra 2005) 


5.2.4: Resolución en energía 

La resolución en energía, por cuanto que informa de la capacidad de discernir energías 
parecidas, es también de importancia. Esto permite discernir entre fotones que han sido total 
y directamente absorbidos por el cristal y que por lo tanto mantienen la dirección original de 
su emisión de los dispersados por efecto Compton y por lo tanto de menor energía que 
contribuyen a "emborronar" la localización y que aumentan el fondo (Mariani 2005). Por otra 
parte, el empleo del cristal adecuado es de suma importancia. En la figura 5.2.9 se observa la 
gran diferencia de resolución para un cristal de Nal(TI) y uno de CdTe para "Tc. De hecho, 
esto indica el porqué actualmente casi no se comercializan sondas con Nal(TI) ya que 
prácticamente en todas las exploraciones para los ganglios centinelas se emplea *"Tc. 


C Tc99m (140-keV y-ray) 


“a Nal(T) 


COUNIS 


1 1 
ENERGY (kev) 
Fig.5.2.9: Espectros de "Tc para Nal(TI) y CdTe (Zanzonico 2000) 


El Csl (TI) en cambio, presenta unas resoluciones en energía que lo hacen válido tanto para 
altas energías como para el P"Tc (Tabla 5.2.3). 


Radioactive 
source 


"Te 


Energy level (keV) Energy Resolution (%) 


(FWHM) 


Tabla 5.2.3: Resolución en energía para un cristal de CsI(TI) de 20 mm de espesor y 20 mm de 
diámetro (Costa 2005) 
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5.3: Condiciones de recuento para la localización 


Dado que se trata de localizar, es decir, de detectar por encima del fondo una posible 
captación patológica, es de especial importancia la sensibilidad para poder diferenciar, en poco 
tiempo, ya que se está en quirófano, actividades estadísticamente distintas de las del fondo. 
Aunque la sensibilidad se puede aumentar ampliando la ventana de aceptación, esto también 
incrementa el nivel de fondo. Es, por lo tanto imprescindible, que las sondas tengan la mayor 
sensibilidad posible. 

Para que un recuento radiactivo pueda decirse que se distingue del fondo con una 
probabilidad del 95% es necesario, debido a la estadística de Poisson (o Gauss), que se 
diferencien en 2 desviaciones estándar (20). La desviación estándar o de la diferencia viene 


dada por 
= . Aj +A 
Ao 


donde 4yes la actividad de la lesión y Af la del fondo y At el tiempo de la medida. De aquí que 
cuanto mayor tiempo dure la medición en una posición de la sonda menor incertidumbre y 
podrá detectarse con mayor seguridad. La gráfica de la figura 5.3.1 muestra el mínimo tiempo 
necesario para poder distinguir con certeza del 95% entre lesión y fondo en función de la 
relación lesión-fondo. 


1000000 


1000.00 


3 
2 


Minimum Counting interval 
to Detect Target 
(sec) 
- 3 
3 Ss 


> 
a 
o 


1 1 100 
Target Gross Count Rate-to-Back ground Count Rate Ratio 


Fig.5.3.1: Tiempos mínimos de recuento en la detección del ganglio centinela (Zanzonico 2000) 


Así, por ejemplo, si la relación entre las cuentas de una posible lesión son 10 veces mayores 
que el fondo y estas cuentas de la captación son 250 cps, entonces bastan 2 segundos para 
tener una certeza del 95% que la localización es correcta. 

Cuanto mayor sea el número de cuentas detectadas, al ser las actividades de la lesión y del 
fondo constantes para un paciente determinado, menor tiempo se requiere, hecho importante 
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en quirófano. De aquí se infiere que la sensibilidad, es decir, la capacidad de detectar a partir 
de una cierta actividad, sea fundamental. 


5.4: Aspectos de la calidad de funcionamiento 


Existen distintos protocolos para el control de calidad de las sondas intraoperatorias. Muchos 
de ellos están basados en las normas NEMA (Nu-3-2004). Estas normas se han desarrollado 
para estandarizar las prestaciones y su medida a fin de hacer comparables los productos 
elaborados por distintos fabricantes. Hay que recordar que NEMA proviene de "National 
Electrical Manufacturers Association", es decir, son normas de los fabricantes para los 
fabricantes. En ningún modo su origen es el control de calidad. “This standard will make it 
possible to compare devices from different manufacturers against the common criteria to 
ensure that devices operate properly, and it will allow users to be confident in the devices they 
select,”, como dice claramente el presidente del grupo de trabajo que elaboró las NU-3 y que 
coincide plenamente con la idea de las otras normas NEMA para, por lo menos, Medicina 
nuclear. 

Las normas NEMA proporcionan el marco adecuado para las pruebas de control de calidad de 
aceptación de equipos por parte del usuario, es decir, comprobación de que el equipo recién 
comprado, cumple con lo que el fabricante ha dado como prestaciones (al fijar la metodología 
a emplear). El trabajo de Zamburlinia (2009) es un buen ejemplo de ello. 

No obstante, los usuarios también las han usado, en parte, como referencia o base para 
controles de calidad rutinarios. Este es el caso de los trabajos de la sociedad británica de 
Medicina nuclear (2005), Zanzonico 2008, Varela 2010, así como el Protocolo Español de 
Control de Calidad de la Instrumentación de Medicina Nuclear (2010). 

Las pruebas básicas de control rutinario son las necesarias para conocer el estado del equipo y 
que sus prestaciones no hayan variado en días sucesivos. Éstas se pueden resumir en medida 
del nivel de fondo, constancia de la sensibilidad y control de la ventana de energía (si es 
posible). 
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Detectores de Medicina nuclear- con imagen 


La obtención de imágenes que representan la distribución de un radiofármaco es, en cierta 
forma, el siguiente paso lógico al de los detectores para medir la captación de un órgano y de 
las sondas intraoperatorias que permiten localizar manualmente una pequeña fuente de 
radiación como un ganglio centinela. Este siguiente nivel de complicación de los detectores 
está formado por los equipos que además de detectar y cuantificar generan imágenes de la 
distribución de actividad. Esta representación puede ser en dos dimensiones -gammagrafía 
planar- o en tres dimensiones - imágenes tomográficas. Estas últimas pueden, a su vez, 
proceder de dos fuentes de radiación distintas, el SPECT como tomografía realizada a partir de 
emisores gamma, o el PET que se basa en la emisión de positrones. Ambas técnicas 
tomográficas requieren complejos programas de cálculo de reconstrucción tomográfica para 
obtener imágenes diagnósticas. 


7” 


a - , 


Gammacámara-SPECT 


A, 


6: Gammacámaras 

6.1: Antecedentes históricos 

La obtención de imágenes que representen distribuciones de radioactividad se remonta hacia 
los años 1940 al emplear un detector focalizado como el de la figura 6.1 A en la que se 
observa un sistema manual para desplazar el detector. Con este tipo de equipos se obtenía la 
actividad en una serie de puntos que se trasladaban a un papel milimetrado (Fig.6.1 B). 
Manualmente se buscaban los contornos de aproximadamente la misma actividad 
(isocontornos). 


Fig.6.1 A: Aparato de registro manual B: Cartografía (Blahd 1996, Castell 1993) 


El siguiente paso importante lo llevó a cabo el Dr. Cassen al utilizar un detector de centelleo 
sólido con un colimador convergente que ejecutaba automáticamente un movimiento en 
zigzag que permitía obtener un mapa de actividad (Fig.6.1.2) mediante una pequeña 
impresora que golpeaba en función de la actividad. 
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Fig.6.1.2: Dr., B. Cassen y el prototipo de gammágrafo lineal (Blahd 1996) 


Estos equipos se denominaron gammágrafos lineales o “linear scanner” ya que realizaban un 
barrido línea a línea. El equipo fue mejorado por Khul (Wackers 2019) de manera que la 
actividad se traducía en luz que ennegrecía una placa radiográfica. 

En un gammágrafo se distinguen 4 partes bien diferenciadas (Fig.6.1.3). Es importante señalar 
que el movimiento del detector se traducía exactamente sobre una hoja de papel o placa 
radiográfica. Esto significa que las gammagrafías eran de tamaño real, es decir, que 
reproducían a escala 1:1 lo que se detectaba. 


Impresora de 
percusión 


Detector de 
centelleo 


Fig.6.1.3: Gammágrafo lineal (Picker) 


La información generada por el tubo era actividad (cuentas/s) y por tanto numérica. Para 
poderla representar gráficamente debía escalarse entre el valor máximo y mínimo en un cierto 
número de niveles de cuentas. Para ello se localizaba manualmente el punto de máxima 
actividad al que se le asignaba el color rojo (o negro si se trataba de un equipo b/n) y se 
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repartían las cuentas en hasta 8 niveles asignándoles a cada nivel un color o nivel de gris 
distinto (Fig.6.1.4). 
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Fig.6.1.4: Gammagrafías de tiroides y renal (Castell 1993) 


Si la impresión se hacía sobre placa radiográfica, aparte de facilitar su interpretación por la 
costumbre de observar radiografías, permitía superponer la gammagrafía a una radiografía 
convencional (Fig.6.1.5) ya que ambas correspondían al tamaño real del paciente. 
Naturalmente esta superposición se hacía manualmente sobre un negatoscopio. 


Fig.6.1.5: Superposición de una gammagrafía cardíaca y una radiografía (Castell 1993). 


La obtención punto a punto de las imágenes restringía su aplicación a estudios en los que la 
actividad no variase apreciablemente durante el rastreo. Una gammagrafía podía tardar en 
obtenerse unos 15-20 minutos en función de la zona de interés. La gran ventaja de este equipo 
es que facilitaba la localización anatómica al ser la imagen de tamaño real. 

El siguiente paso fue conseguir obtener la distribución de actividad simultáneamente en todos 
los puntos de una zona de interés. Hal Anger desarrolló un método de adquisición simultánea 
que prescindía de movimientos mecánicos utilizando un conjunto de fotomultiplicadores 
trabajando al mismo tiempo sobre un cristal de centelleo. El prototipo de gammacámara se 
presentó en 1957 (Fig.6.1.6). 
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Fig.6.1.6: Hal Anger y el primer prototipo de gammacámara (Vanderbilt University) 
6.2: Descripción y funcionamiento 


6.2.1: Gammacámara o cámara de Anger 

El esquema original de un cabezal de gammacámara (Fig.6.2.1) muestra que el detector estaba 
formado por 7 fotomultiplicadores aplicados sobre un cristal de centelleo común de 4” (-10 
cm) de diámetro y de Y “(-0.6 cm) de grosor, unidos a unas resistencias eléctricas que 
permitían, como se expondrá más adelante, estimar la posición de los centelleos y su energía. 
Una vez localizados y analizados los centelleos, éstos se enviaban a un osciloscopio. En esta 
primera gammacámara se empleaba un colimador “pin-hole”, es decir, un colimador cónico de 
muy pequeña obertura que permitía, ajustando la distancia, obtener una imagen que 
“recubriera” todo el cristal de centelleo. 
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Fig.6.2.1: Esquemas de la primera gammacámara (Anger 1958) 
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La Fig.6.2.2 muestra una de las primeras gammacámara así como la primera imagen “clínica” 
obtenida con ella. 


Estativo > ANI pa] 
Dsdisiód e. 08 PUnidad de 


Cabezal 
orientable 


Da” 


Fig.6.2.2: Gammacámara inicial y primera gammagrafía (Powell 1979) 


Es curioso observar como del cabezal salen 7 cables (tantos como fotomultiplicadores) que se 
conectan a una unidad de control y que de ésta sale un cable que va al osciloscopio en cuya 
pantalla hay acoplada una cámara Polaroid”". Cada fotón provocaba un “flash” o centelleo que 
era fotografiado. Durante la exposición los centelleos se iban acumulando lo que hacía que 
hubiera mayor intensidad de puntos luminosos registrados en las zonas de mayor actividad y 
una gradación en niveles de gris en función de la actividad registrada. 

La velocidad de detección y de visualización de centelleos, al no haber movimientos mecánicos 
involucrados, permitía una alta velocidad de registro de imágenes mediante una cámara de 
cine. La Fig.6.2.3 muestra una gammacámara con el equipo de filmación y unas secuencias de 
imágenes “dinámicas”. 


Filmadora 


Fig.6.2.3: H.O. Anger con un equipo con filmadora (Powell 1979) y película a 1 imagen /30s e 
imágenes de acumulación (Gottschalk 1996) 


24 z = qe ” dei me 
Las cámaras Polaroid utilizaban una película cuya emulsión se revelaba automáticamente en 
alrededor un minuto después de la exposición. 
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La primera gammacámara comercializada fue puesta al mercado por Nuclear Chicago en 1962 
(Fig.6.2.4). Con un cristal de 14” de grosor y un diámetro de 8” (20,3 cm) y 19 tubos 
fotomultiplicadores con un colimador pin-hole. Rápidamente (1964) se pusieron a punto 
cámaras con un cristal de 12” (30,5 cm) con un mayor rango de aplicaciones clínicas 
empleando colimadores de agujeros múltiples. 


Fig.6.2.4: Primera gammacámara comercializada -1962 (Kereiakes 1987) 


Las primeras gammacámaras sólo disponían de movimientos con control manual para 
posicionar el cabezal como las comercializadas hasta en los años 1980 (Fig.6.2.5) 


Fig.6.2.5: Gammacámaras: Searle -Pho Gamma V, y Picker DynaCamera. 


Hay que destacar que las gammacámaras actuales tienen la misma estructura básica que la 
gammacámara inicial (Fig.6.2.6) exceptuando la posibilidad de tener 2 o 3 cabezales y la 
incorporación de movimientos automáticos gracias al control computarizado de los 
movimientos (una aplicación más de la informática en estos equipos). 
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Fig.6.2.6: Estructura básica de una gammacámara moderna (Sopha DSX) 


El primer movimiento controlado electrónicamente consistió en un movimiento longitudinal 
para poder detectar distribuciones de mayor longitud que el campo de visión de la 
gammacámara lo que dio lugar a las gammacámaras de cuerpo entero (Whole body: WB). El 
segundo movimiento fue el de rotación alrededor del paciente con el fin de adquirir imágenes 
en ángulos sucesivos que sirvieran para poder obtener, mediante un programa de 
reconstrucción tomográfica, una estimación de la distribución de trazador en el interior del 
paciente, a semejanza de lo que se obtenía con los TAC. 


6.2.2: Funciones del cabezal detector 

1) Detectar la radiación, es decir, convertir la radiación gamma procedente del 
paciente en señales manipulables. La detección permite estimar y analizar posteriormente la 
energía de la radiación y determinar la actividad, es decir, hacer las funciones de un contador. 
La detección en las gammacámaras convencionales se basa en el detector de centelleo con un 
cristal de Nal(TI!). 

2) Localizar la fuente de radiación mediante el cálculo de las coordenadas de las 
detecciones (centelleos) mediante la llamada “lógica de Anger” aunque se hayan 
comercializado cámaras con otro sistema de cálculo. Determinar las coordenadas de los 
centelleos no es suficiente para formar imágenes, es preciso emplear un blindaje que sólo 
permita utilizar una cara del cristal de centelleo y un sistema que permita seleccionar la 
dirección válida de los fotones lo que se consigue mediante un colimador. 


6.2.3: Estructura del detector 

La figura 6.2.7 muestra el esquema del detector de la gammacámara. Se observa como el 
conjunto de fotomultiplicadores (fototubos o Photo MultiplierTubes: PMTs) recubre 
ligeramente por exceso las dimensiones del colimador (Campo de visión útil —“Usefull Field of 
View”: UFOV), lo que hace que los fotomultiplicadores periféricos no presenten la misma 
superficie útil del fotocátodo que los fotomultiplicadores interiores. El campo central de visión 
útil-Central Field of View: CFOV) es el que se obtiene reduciendo un 25% la dimensión del 
UFOV. 
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Fig.6.2.7: Esquema de cabezal de centelleo (Pavía 1992) 


El cristal de centelleo común a todas las gammacámaras convencionales es de Nal(TI) debido a 
que la luz de los centelleos se adapta perfectamente a la sensibilidad de los fotocátodos de los 
fotomultiplicadores y que su producción de fotones por keV (luminosidad=Photon yield) es 
muy elevado (Tabla 6.2.1). 


Parameter Value 
Linear attenuation coefficient at 140 keV 2.2 cm? 
Decay time 230 ns 
Peak emission wavelength 415 nm 
Photon yield 38 y/keV 


Tabla 6.2.1: Valores característicos de Nal(TI) (Camanzi-sin fecha) 


Además se ha conseguido obtener cristales de Nal(TI) de alta homogeneidad y de grandes 
dimensiones cosa que ha repercutido en el tamaño de los detectores. 

La eficiencia de detección depende naturalmente del grosor del cristal y de la energía de la 
radiación. La figura 6.2.8 muestra como el Nal(TI) está perfectamente adaptado para la energía 
del 9"Tc (140 keV), que es el radiofármaco más empleado en Medicina nuclear (no PET). Un 
cristal con pequeño grosor tiene una eficiencia para 140 keV superior al 90% para un espesor 
de Y” (1,27 cm) o 1” (2,54cm). Las gammacámaras actuales utilizan cristales del orden de 1 cm 
(p.e. 0,95 cm Symbia-Siemens) y en algunos fabricantes se puede especificar un cristal de 
mayor grosor si se trabaja predominantemente con emisores de alta energía, como el **1, 
*Mn.... También se han comercializado gammacámaras con un cristal más delgado (0,64 


cm=1/4”) optimizado para %*T1 (80 keV) empleado en cardiología nuclear. 
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Fig.6.2.8: Eficiencia de detección del Nal(TI) en función del grosor y de la energía (Cherry 
2012). 


Desafortunadamente los cristales de Nal(TI) son higroscópicos, lo que hace que deban estar 
sellados para no entrar en contacto con la humedad del aire. La humedad disuelve la 
estructura cristalina haciendo que no pueda generar centelleos y que la luz generada por el 
centelleo sea absorbida por el cristal “diluido” traduciéndose en ambos casos por manchas 
opacas. La figura 6.2.9 muestra el esquema del "envase" en el que el cristal de centelleo está 
precintado en una gammacámara así como el tipo de manchas que ocasiona la humedad. 
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12.5-mm thick) t window 
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crystal 


Fig.6.2.9: Montaje del cristal de centelleo de una gammacámara (Cherry 2012) y manchas 
opacas debidas a la hidratación del cristal (Busemann-Sokole 2001) 


Entre la ventana que sella el cristal de centelleo y los fotocátodos hay una "guía de luz" cuya 
función es incrementar la eficiencia de la captación de la luz de los fotomultiplicadores en 
algunos casos reconduciendo la luz producida en la separación entre fotomultiplicadores hacia 
ellos, fundamentalmente en cámaras de hace algunos años con fotomultiplicadores circulares. 
Un guía de luz ha de ser una lámina o capa de un material con un índice de refracción que 
evite, al máximo, que la luz se refleje en los fotocátodos. Esta lámina puede ser simplemente 
una película de grasa óptica, con un índice de refracción adecuado, para que no haya aire 
entre fotocátodos y la ventana de salida del cristal, o puede de ser una material plástico de 
cierto espesor. Su índice de refracción ha de estar optimizado para el tipo de PMTs empleados 
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en cada modelo de gammacámara. La figura 6.2.10 muestra la variación de la eficiencia de 
detección en función del índice de refracción contacto óptico (que puede ser simplemente 
grasa óptica o una guía de luz más la grasa adecuada) para un determinado modelo de 
fotomultiplicador. 


Detected Photon (%) 
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Refractive Index of Optical Guide 


Fig.6.2.10: Variación de la eficiencia de captación de fotones en un fotocátodo en función del 
índice de refracción del contacto óptico (Chung 2000) 


La grasa óptica ha de estar uniformemente repartida ya que incide directamente en la calidad 
de la imagen: si no está distribuida por un igual la luz que llega a los fotomultiplicadores será 
distinta provocando manchas similares aunque de menor intensidad que las debidas a la 
humedad. Se puede decir que la humedad y la grasa óptica son las posibles causas iníciales de 
la falta de uniformidad de respuesta de una gammacámara”. Una medida de prevención para 
evitar que la grasa pueda "deslizarse" si ha de estar mucho tiempo inmóvil es dejar el o los 
cabezales en posición horizontal. 

El acoplamiento permite que un centelleo pueda ser visto por más de un fotomultiplicador lo 
que es el fundamento de la localización de los centelleos en el cristal mediante la lógica de 
Anger que se expondrá más adelante. 

El número de fotomultiplicadores ha ido a remolque del tamaño de los cristales de centelleo. A 
medida que se han podido fabricar cristales mayores ha podido aumentarse el número de 
fotomultiplicadores. Estos, a su vez , han ido evolucionando siendo el tamaño estándar de 2” 
(=5 cm).Los primeros fotomultiplicadores tenían el fotocátodo circular lo que hacía que no se 
pudiera recubrir totalmente la superficie del cristal (Fig.6.2.11) en la que se observa el hueco 
entre fotomultiplicadores en el borde del cristal. 


Fig.6.2.11: Batería de fotomultiplicadores circulares de 5 cm cubriendo un cristal de centelleo 
rectangular (Cherry 2012) 


25 . z . 7 
Se ha dado el caso de tener que cambiar toda la grasa de una gammacámara por ser su viscosidad 
demasiado sensible a la temperatura y "licuarse" con facilidad. 
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La comercialización de fotocátodos hexagonales eliminó las zonas 


“muertas” entre 
fotomultiplicadores (Fig.6.2.12) 


Fig.6.2.12: Fotomultiplicadores (circulares-cámaras antiguas) y hexagonales de un cabezal de 
Sophycamera DSX (H.U.Bellvitge) 


En algunos casos se han utilizado fotomultiplicadores de menor diámetro para “rellenar” las 


zonas periféricas. De esta forma se conseguía poder “reseguir” mejor la periferia aumentando 
la uniformidad de detección en los bordes del cristal (Fig.6.2.13). 


Fig.6.2.13: Fotomultiplicadores de 2” y de 1” (Philips) 


También se han comercializado gammacámaras de campo rectangular con fotomultiplicadores 
cuadrados (por ejemplo GE Millennium con detectores CSE). En la figura 6.2.14 se observa que 
para recubrir completamente el mismo campo de visión con los fotomultiplicadores cuadrados 
se requieren 48 tubos y con los hexagonales se precisan 60, siendo del mismo tamaño. 


rre cecaa 


Fig.6.2.14: Esquema de recubrimiento del cristal con fototubos cuadrados y con hexagonales 
(GE-CSE White Paper, Hamamatsu ) 
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6.3: Fundamentos del funcionamiento 


6.3.1: Distribución de la luz detectada de los centelleos 
La luz producida por los centelleos se distribuye por un igual (isótropa) por el cristal semejante 
a la presentada en la figura 6.3.1. 


Figura 6.3.1: Distribución de la luz de centelleo en un cristal de Nal(TI) (Dahlbon 2017) e 
imagen digital correspondiente (Nottagiahn 2010) 


Su perfil de cuentas que es la curva que representa la luz que llega a los fotomultiplicadores en 
función de la distancia al punto del centelleo se observa en la figura 6.3.2. 
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Fig.6.3.2: Variación de la intensidad de la luz con la distancia respecto al punto del centelleo 
(Scrimger 1967) 


Si la luz se reparte por un igual (de aquí la importancia de la calidad del contacto óptico), la 
señal generada por cada fotomultiplicador sólo depende de la intensidad de luz que le llega. 
Esta intensidad está en función de la distancia lateral al centro del fotomultiplicador y de su 
separación vertical (lo que matemáticamente se reduce en decir que depende del ángulo 
sólido subtendido entre el punto del centelleo y cada fotocátodo (2;(x)) (Fig.6.3.3) 
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Fig.6.3.3: Esquema para el cálculo de la distribución de luz (Barret 1981) 


La intensidad de la luz S(x); originada desde un punto x depende de dos factores: uno es la 
distancia entre el punto de emisión y la superficie de los fotocátodos (profundidad o 
separación “vertical”) y el otro es la distancia entre la vertical del centro del fotomultiplicador 
(en la coordenada x;¡) y el punto en cuestión x (desplazamiento lateral: x;-x). La expresión dada 
por Scrimger y Barret es: 


S(x;) 


X¡ 2 X 


Ss), = 
[1 qe 


y] 


donde S(x;) es la intensidad en la vertical del punto de emisión cuya forma se ha mostrado en 
la figura 6.3.2. Este comportamiento repercute en que la cantidad de luz detectada por cada 
fotomultiplicador (número de fotones) disminuya con la distancia entre el centelleo y el 
centro de fotomultiplicador (Fig.6.3.4). 


/ A 
/ | A < PM tube array 


2 / E y 
-. Y as 
a AS 4 Nai(TI) crystal 


Fig.6.3.4: Dependencia de las intensidades (S,,S,) con la posiciones (D,, D,) de los 
fotomultiplicadores (Modificada de Cherry 2012) 


Además indica que si aumenta la distancia entre los fotomultiplicadores y el foco del centelleo 
(d) que es el grosor del cristal más la guía de luz, se incrementará el número de PMTs que 
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detectan la luz. Esto significa que la luz se repartirá en un número mayor de PMTs haciendo 
que en el número de fotones detectados en cada uno de ellos disminuya. La disminución de la 
intensidad registrada en cada PMT interviene en la precisión y en la exactitud del cálculo de 
las coordenadas que repercuten, a su vez, en la linealidad y resolución espacial del equipo (lo 
que se discute en el apartado 6.5.). El hecho de que por un lado aumente el número de PMTs 
(“lateralmente”) y por otro lado que la intensidad en ellos disminuya con la separación 
“vertical” hace que exista un grosor óptimo que corresponde al menor error en el cálculo de 
las coordenadas como se muestra en la figura 6.3.5. 
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Fig.6.3.5: Desviación entre posición real y posición experimental (“error”) en función del 
grosor de la guía de luz (Chung 2000). 


Si se comparan los valores de la posición del centro de los fotomultiplicadores obtenidos 
experimentalmente con su posición real se observa que si no se usa una guía adecuada de luz, 
es decir, si solo se emplea grasa óptica, el cálculo dista mucho de ser exacto. Esta discrepancia 
repercute en la exactitud del cálculo de las coordenadas que se refleja, a su vez, en la 
linealidad (Fig.6.3.6). 
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Fig.6.3.6: Efecto de la inclusión y exclusión de una guía de luz (Chung 2000) 


La curva de la figura 6.3.2 de la distribución de luz detectada por un fotomultiplicador se 
asemeja mucho a una curva de Gauss por lo que se considera que la distribución intrínseca de 
luz, es decir, en el plano de los fotocátodos, es " a todos los efectos" una distribución 
gaussiana. La figura 6.3.7 muestra la diferencia entre el modelo "exacto" de Scrimger y la 
aproximación de Gauss. 
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Fig.6.3.7: Superposición de los perfiles según el modelo de Scrimger y la aproximación de 
Gauss (adaptado de Gurko 2021). 


La curva de Gauss definida por su amplitud (valor en el centro-"S;") y por su desviación 
estándar, es una curva archiconocida, que permite obtener fácilmente su anchura a mitad de 
altura (FWHM). 

Esta distribución de luz ha de entenderse como la que se produce cuando CADA fotón Y llega al 
cristal de centelleo generando una cascada de fotones de menor energía (centelleos) que se 
distribuyen alrededor del punto de emisión del centelleo (valor máximo) según esta 
distribución de Gauss. 


6.3.2: Localización de los centelleos- lógica de Anger 

La forma desarrollada por Anger para calcular las coordenadas del centelleo se basa en: 

1) Asignar un origen de coordenadas en el centro del cristal de centelleo. 

2) Asignar a cada fotomultiplicador “j” unas coordenadas (Xj,Yj) de forma que cada uno de 
ellos se identifica por su centro (Fig.6.3.8). 


j  phototube 


Fig.6.3.8: Asignación de coordenadas a los fototubos (Barret 1981) 


Electrónicamente esto se consigue asignando a cada fototubo un conjunto de resistencias.” 
De esta forma se divide la señal (intensidad) generada por cada fotomultiplicador en 4 señales 
mediante resistencias (Fig.6.3.9) que es equivalente a 4 resistencias en paralelo. 


26 ., 
También se han empleado condensadores. 
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Fig.6.3.9: Asignación de coordenadas a los tubos mediantes resistencias (modificada de Cherry 
2012) 


Para cada fotomultiplicador sus coordenadas vienen dadas por 


MAX) y: (YY) 
X= (X¿+X_) o (+) 


siendo X,,X_, Y,, Y. las intensidades a través de las resistencias Rx,,Rx.,Ry,,Ry al aplicar la ley de 
Ohm (I=V/R). 


e a 
TR RR Ry 


De esta forma, substituyendo cada uno de estas expresiones en las fórmulas de Xj e Yj se 
obtiene 


xj ER yy Br Rs 
Rx4 +Rx-” Ry4 + Ry_ 

que nos muestran de forma explícita como se asignan las coordenadas, de manera analógica, 

en cada fotomultiplicador. 

3) Dado que la intensidad de la señal generada en un fotomultiplicador depende de la 
distancia entre fotomultiplicador y punto de emisión del centelleo, la forma más directa de 
asignar unas coordenadas al punto del cristal donde se ha producido un centelleo (X,Y) es 
ponderando las coordenadas de cada fotomultiplicador (X;,Y;) por la intensidad S; que ha 
recibido del centelleo y dividiendo por la suma registrada por todos los fotomultiplicadores 
(Z) que es proporcional a la energía del fotón incidente. “Si no se dividiera, las 
coordenadas variarían en función del número de fotones detectados, lo que en definitiva, 
comportaría una dependencia de las coordenadas con la energía de la radiación? 
Calculadas de esta forma las coordenadas dependen proporcionalmente de la intensidad 
registrada en cada tubo, es decir, dependen linealmente (“en forma de recta”) de la 
intensidad. 

Las coordenadas de un centelleo (X,Y) vienen dadas por 


2 La suma de todos los fotones detectados es proporcional al número total de centelleos que 
corresponde a la energía del fotón incidente Y. Es proporcional debido a las distintas pérdidas que 
intervienen en su detección (ver anexos .A5 y A6). 

2 la comprobación de esta independencia es una de las pruebas de control de calidad. 
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N N 
y ti: S _2=1Y $ 
Z ? Z 
siendo 
N 
Z= y S; 
j=1 
donde “j” indica cada fotomultiplicador y N el número de ellos. 


La siguiente figura esquematiza estas expresiones para el caso de un centelleo en una 
dimensión (Fig.6.3.10). 
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Fig.6.3.10: Variación de la señal con la distancia (modificada de Miyaoka 2008) 


En el cálculo de las coordenadas se considera que la dependencia de la intensidad de la luz 
detectada es proporcional con la distancia, que es el método que aplicó Anger, y que es muy 
aproximada. Comparando los dos perfiles de intensidad vemos que la intensidad real es mayor 
en el centro que la que utiliza la lógica de Anger y que fuera del fotomultiplicador la 
aproximación da valores mayores que los reales”. Estas discrepancias hacen que en los 


2 Las diferencias provienen de que la señal generada por un fotomultiplicador no es sólo la detectada 
en su centro (que es lo que considera la aproximación lineal) sino que es la integral de todos los fotones 
detectados en todo el fotocátodo. Esta intensidad se obtiene integrando la expresión de S(x); dada por 
Barret (1981). La curva mostrada de la distribución de luz se ha obtenido mediante el programa "on 
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puntos del interior del fotocátodo la intensidad esté infravalorada y en cambio, fuera del 


fotocátodo, esté sobrevalorada lo que causa que las coordenadas se calculen erróneamente 
causando distorsiones (Fig.6.3.11) que deben ser corregidas. 
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Fig.6.3.11: Distorsiones provocadas por la aproximación en el cálculo de las coordenadas 
(modificada de Cherry 2012, Rushberg 2012) 


Estas distorsiones, que son consecuencia de la falta de exactitud del cálculo de las 
coordenadas, se describen matemáticamente como una falta de linealidad. Por linealidad se 
entiende la capacidad de reproducir como una recta una distribución de actividad que sea una 
recta. 

Los fotomultiplicadores generan señales tanto para los fotones que provienen directamente 
del paciente como los que han sufrido dispersión Compton, cuando lo que interesa detectar 
son aquellos que no han sido dispersados en el paciente (o que lo han sido mínimamente). 
Esto hace que sólo se deban considerar válidos los impulsos correspondientes a una 


determinada energía ya que es la única forma de distinguir los fotones dispersados de los 
directos. 


6.3.2: Lógicas no-Anger 


La utilización de fotomultiplicadores cuadrados (Fig.6.3.12), base de los detectores CSE de GE, 
utilizan un método de cálculo de las coordenadas basado en la suma de intensidades en filas 
(X) y en columnas (Y) (Jansen 1996) a las que aplican para cada detección un umbral de 
cuentas para eliminar distorsiones debidas a cuentas no significativas (ruido). 


10 5 0 5 10 
line" Wolfram Alpha. Imagino que reproducir este perfil analógicamente con resistencias y/o 
condensadores es extremadamente difícil, si no imposible. 
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Fig.6.3.12: Esquema del cálculo según Jansen (GE-CSE detectors) 


A lo largo del tiempo han aparecido variaciones de la lógica de Anger como la de Tanaka 1970, 
en la que la ponderación se hacía por el tiempo de retardo de los impulsos o la de los 
detectores EPIC de Philips (y actualmente todos) que aplican un método iterativo a partir de la 
posición obtenida por el método de Anger haciendo una ponderación no lineal mediante la 
distancia al foco emisor (Vesel 2005). De esta forma se consigue aproximar la respuesta a una 
forma gaussiana para todas las energías de uso clínico y con ello mejorar la linealidad y la 
resolución espacial (Fig.6.3.13). 
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Fig.6.3.13: Sistema EPIC-AZ (adaptada de Vesel 2005) 
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Actualmente se sigue trabajando para mejorar la detección en los bordes del conjunto de 
fotomultiplicadores ya que éstos no encajan exactamente con el campo de visión útil (UFOV). 
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Por ejemplo, la figura 6.3.14 muestra distintas combinaciones de tamaños y formas para 
fotomultiplicadores y guías de luz, que se analizan mediante simulación numérica. 


IE sciotitator | | [ | original light-guide [A additional light-guide El PMT 


SL ASL 


Fig.6.3.14: half configuraciones para reducir el efecto del borde del UFOV (Wang 2018) 
6.4: Evolución de las gammacámaras 


La incorporación de la digitalización y de la informática a la cámara de Anger hizo mejorar el 
registro de la información, haciendo que ésta fuera grabable y por lo tanto recuperable. 
Además, una vez digitalizada se la podía tratar con procesadores numéricos. La "informática" 
se ha ido incorporando paulatinamente sin modificar la estructura básica desarrollada 
originalmente. 

La primera fase consistió en conectar las tres señales que genera la cámara analógica a sendos 
conversores analógico/digitales y grabarlas en un miniordenador externo (Fig.6.4.1). 
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Fig.6.4.1: Conexión básica a un miniordenador (a partir de Sharp 1985) 


Como ejemplo de esta primera incorporación de la "informática", la figura 6.4.2 muestra una 
cámara analógica bastante evolucionada y un miniordenador para Medicina nuclear muy 
común” a principios de los años 1980 por ser conectable a todas las cámaras, con una 


% La empresa de ordenadores DEC (Digital Equipment Corporation) construyó los equipos Gamma-11 
para Medicina nuclear a finales de los años 1970. Era un equipo de uso general conectable a todas las 
gammacámaras con convertidores analógico/digitales, con un sistema operativo que permitía adquirir y 
procesar al mismo tiempo (RT-11 Foreground/Background) excepto en adquisiciones muy concretas que 
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potencia de cálculo, “programabilidad” y flexibilidad muy superior a los primeros 
ordenadores dedicados exclusivamente a Medicina nuclear que fueron desarrollados por los 
propios fabricantes de gammacámaras (Technicare, Elscint, Siemens, Picker, Philips , General 
Electric, CGR-Infomatec, ADAC....). 

Observación: Actualmente, además de las estaciones de trabajo de los fabricantes también 
existen ordenadores de procesado independientes como, por ejemplo, los equipos Hermes. La 
conexión entre ordenadores de adquisición y control de las gammacámaras con las estaciones 
de trabajo ("workstations") acostumbra a hacerse mediante un PACS ("Picture Archiving and 
Communication System") utilizando como formato de imagen universal el DICOM ("Digital 
Imaging and Communications in Medicine ") común a todas las modalidades de imagen, cosa 
que facilita la fusión de imágenes entre ellas. Paralelamente, se han comercializado paquetes 
de software para PC y MAC (OASIS, OSIRIS, SEGAMI,...) que corren en ordenadores personales 
estándar. 
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Fig.6.4.2: Gammacámara analógica (Technicare Sigma 38HR) y equipo Gamma-11 (Digital 
Equipment Corporation)-Hospital Clínic de Barcelona. 


Se puede observar el cuerpo central del ordenador con 2 discos extraíbles de 20 MB, la unidad 
central de proceso (CPU) modelo PDP11-34 con 256KB de memoria RAM, el terminal para la 
adquisición de datos, la pantalla de visualización y la consola para la elaboración de los 
estudios que era también una impresora. 

La incorporación de electrónica digital en las gammacámaras se hizo de forma progresiva 
gracias a los microprocesadores y a la miniaturización de la electrónica.. A fin de poder 
observar su evolución, se presenta en primer lugar el esquema de la cámara totalmente 
analógica (Fig.6.4.3). En ella y en los siguientes esquemas los símbolos X/Z, Y/Z significan la 
normalización de las coordenadas por la energía tal como se ha explicado anteriormente. 


precisaban un uso al límite de la CPU. El primer prototipo de SPECT se desarrolló con una gammacámara 
GE y un Gamma-11 (Larson 1980) 
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Fig.6.4.3: Esquema de cámara analógica (Elscint) y cabezal sin blindaje y desmontado de una 
cámara (Pho Gamma Nuclear Chicago con 19 fotomultiplicadores (Ullman) 


La siguiente “incursión” de la electrónica digital consistió en convertir digitalmente la señal en 
el cabezal y controlar los tubos de centelleo actuando sobre la alta tensión de cada 
fotomultiplicador. La incorporación de microprocesadores suficientemente rápidos permitió 
implementar métodos para calcular las coordenadas con ajustes iterativos (Vesel 2005). 


A Hybrid Digital Elements 


Fig.6.4.4: Esquema de cámara híbrida (Elscint)+ Detector EPIC (Philips) 
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Posteriormente se digitalizó la señal de cada fotomultiplicador individualmente y el control 
numérico simultáneo. Sería la primera versión digital (Fig.6.4.5) que incorporaba algunas 
correcciones en el mismo cabezal. 


All-digital camera 


Fig.6.4.5: Esquema de cámara parcialmente digitalizada (Elscint) y cabezal de cámara DSX 
(Sopha Medical) 


En la figura 6.4.6 se presenta un cabezal de última generación en el que se observa cómo de 


los fotomultiplicadores ya no salen cables sino un cableado paralelo (bus) para las señales 
digitalizadas en los fotomultiplicadores. 


'MTs ADCs Position 


All-digital camera 


Fig.6.4.6: Diagrama de cámara totalmente digital (Elscint) y detector digitalizado HD (Siemens) 


En esta figura se observa que todos los fotomultiplicadores van "enfundados" con un cilindro 
de metal (seguramente de la aleación “u-metal”) para paliar el efecto de campos magnéticos 
propios y exteriores. 

Observación: Los fotomultiplicadores al ser tubos de vacío en los que se multiplican electrones, 
son sensibles a los campos magnéticos. Un campo magnético externo puede modificar la 
trayectoria de los electrones y hacer variar la ganancia del fototubo y por lo tanto la amplitud 
de la señal (S). Tradicionalmente se ha apantallado todo el cabezal empleando una capa de u- 
metal que es una aleación de hierro y níquel. No obstante se han descrito comportamientos 
“anómalos" debido a la orientación del cabezal respecto al campo magnético terrestre y a 
campos magnéticos debidos a otros aparatos (p.e. Resonancia Magnética Nuclear-RMN) en la 
cercanía de una gammacámara, tanto en horizontal (misma planta) como en vertical (piso 
inferior o superior). Estas influencias en los fotomultiplicadores afectan al cálculo de la energía 
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y al de las coordenadas que repercuten tanto en la uniformidad como en la sensibilidad y 
resolución espacial 

La incorporación de la digitalización permite simplificar y mejorar el cálculo de las coordenadas 
y de la energía al asignar matricialmente unas coordenadas a cada fotomultiplicador sin 
necesidad de circuitos de resistencias. Esto, como se verá más adelante, ha mejorado 
sensiblemente la calidad de los equipos. 


6.5: Características de funcionamiento 


Independientemente de la tecnología empleada los parámetros fundamentales que 
caracterizan el funcionamiento de una gammacámara son siempre los mismos. 


6.5.1: Resolución en energía 

La resolución en energía es una medida de la precisión del cálculo de la energía (parecida al 
coeficiente de variación definido en el apartado 1.4) e indica la capacidad de un equipo de 
discernir energías parecidas. Se considera que se distinguen dos fotopicos si sus máximos 
estén separados por una distancia mayor o igual a una FWHM (Fig.6.5.1) 


Counts 


Energy Resolution 
FWHM 


Energy 


Indistinguibles Distinguibles 
Fig.6.5.1: Criterio de separación entre fotopicos 


En un detector de centelleo se pueden considerar, en principio, tres contribuciones que 
afectan la resolución en energía. Uno debido a los fenómenos aleatorios, otro debido a la no 
proporcionalidad entre energía y número de electrones y un tercero que tiene en cuenta las 
dispersiones debidas a la posición del centelleo dentro del cristal, imperfecciones en la 
generación de los pulsos (p.e. no uniformidad en el fotocátodo). Al tratarse de dispersiones, la 
resolución global viene dada por la composición cuadrática de las tres resoluciones parciales 
según Derenzo (2019) que son descritas mediante de las variancias “V” que las caracterizan 
(R?=2,236?.V) 


R? =R¿ + Riy + Ría 


donde Rs, de origen estadístico, tiene en cuenta la generación de un pulso a la salida del 
fotomultiplicador y puede considerarse que es el resultado de 5 fenómenos en cascada: 
producción de luz en el cristal de centelleo, la recogida ("collection") de la luz en el fotocátodo, 
la producción de electrones en el fotocátodo, la llegada de los fotoelectrones al primer dinodo 
y la multiplicación de electrones. Teniendo en cuenta todos estos factores Prescott (1963) 
deduce la expresión de la variancia relativa (Vs) de los pulsos S a la salida de un PMT como: 


Vs = (1+V,)/N 
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siendo V,, la variancia relativa de la cadena de los procesos para obtener un pulso de valor 


de electrones siendo N el número de electrones que han llegado al primer dinodo, y m la 


ganancia de la etapa multiplicadora**. Observar que Vs es una modificación de lo que sería 
1 


>) 


una distribución de Poisson al incrementar (corregir) el valor de Poisson "puro" (Vpoisson = y 


con la dispersión introducida por el método de multiplicación V,, reducida por N. 


Y 
v, = Vpoisson E NN 
Esta expresión indica que cuando el número de electrones que van a ser multiplicados (N) 
aumenta, la dispersión del pulso de electrones (que es la corriente en la salida del 
fotomultiplicador) se reduce, tendiendo a ser de Poisson. De ahí la importancia de obtener el 
máximo número de electrones útiles (ver anexo A6). 
El número de electrones que llegan al primer dinodo (N), es decir, antes de la etapa 
multiplicadora, depende de la energía de los fotones (E), de los factores (C¿) de su conversión 
a electrones hasta el primer dinodo y del ángulo sólido subtendido entre el punto de emisión 
en el cristal de centelleo y el fotocátodo (ver apartado 6.3.1) 


N=E+Cs-G 


A partir de la expresión de Vs se obtiene la expresión de la desviación estándar de la salida de 
un fotomultiplicador de ganancia m como 


o=WyVV-:S2=/01+V,)-Nm=m/0d+V,)-N 


que muestra como aumenta la dispersión con la energía de los fotones (E) a través de N. Las 
fluctuaciones estadísticas hacen que los impulsos, para una misma energía de los fotones, se 
distribuyan casi simétricamente alrededor del valor más probable que corresponde a la 
energía del fotón. La figura 6.5.2 muestra dos distribuciones correspondientes a dos energías 
distintas para un mismo fotomultiplicador en el que se observa como a mayor energía mayor 
dispersión o. Estas distribuciones aunque analíticamente no sean exactamente gaussianas se 
pueden asemejar a este tipo de curvas cuando el número elevado de cuentas es elevado 
(Prescott 1962). Observar también el ligero "ensanchamiento" de la distribución en el lado de 
mayor energía. 


31 Por variancia relativa se entiende la variancia dividida por el valor medio al cuadrado: 
, z a z 2 
variancia (ERE cn) 


"valor medio? valor medio 
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COUNTS PER CHANNEL X10-3 


CHANNEL (=energía) 


Fig.6.5.2: Distribución de impulsos en un fotomultiplicador para fotones de distinta energía (a 
partir de Prescott 1963) 


A partir de la expresión de la desviación estándar se obtiene la resolución en energía como 


_ FWHM 23360 20 1+V, 
¿ES q... S 


siendo S el número de fotones detectados correspondientes a la energía E y que al ser 
distribuciones gaussianas, su FWHM es 2,36 veces su desviación estándar . 
Globalmente y a efectos prácticos, si Sy es valor medio del pulso generado por fotones de 


energía E, y si la incertidumbre global de Sy es o (o = VV), la resolución en energía viene dada 
por 


FWHM 
Eo 


O 
R(%) = 100 2,36 = 100: 
0 


siendo FWHM la anchura a mitad de altura de los valores de Sy que se distribuyen muy 
aproximadamente según una distribución de Gauss. (Fig.6.5.3) 
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Fig.6.5.3: Histograma de la distribución de los valores de la energía (N, es el número de 
cuentas, Ep la energía). 
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En una gammacámara la estimación de la energía (Z) se obtiene sumando los impulsos de 
varios fotomultiplicadores, lo que hace que su distribución se puede considerar una gaussiana 
por ser suma de las respuestas individuales de cada PMT*? Su variancia es la suma de las 
respectivas variancias. 


T T T 
V,= 9 V=) S:=) E-Cp:G,=E-Cp) 6, 
i=1 i=1 i=1 ¡ 


siendo T el número de fotomultiplicadores involucrados en el cálculo y G; el ángulo sólido para 
cada PMT. Dado que a medida que aumenta el número de fotomultiplicadores alrededor del 
punto más próximo al centelleo la intensidad detectada por cada uno de ellos es menor, es 
decir, el número de fotones "S" decrece al disminuir el ángulo sólido (ver apartado 6.3) lo que 
produce una pérdida de calidad al disminuir la relación señal/ruido de la contribución de los 
tubos lejanos. 

La resolución en energía para fotones de 140 keV de un cristal de centelleo de 9.5 mm (3/8") 
de grosor es de - 6% mientras que en una gammacámara analógica es de un 12% al no haber 
ningún tipo de corrección. Actualmente se consiguen resoluciones del 9% (Seret 2011) al 
reducir el número de fotomultiplicadores que intervienen en el cálculo entre otras 
correcciones. El método de los detectores CSE (Jansen 1966), por ejemplo, hace que no 
intervengan recuentos de fotomultiplicadores por debajo de un cierto umbral (% de la suma). 
Observar que el hecho de emplear varios PMT disminuye la resolución energética. Es el precio 
a pagar para poder localizar los fotones! 

El espectro de energía es el registro de los centelleos clasificados por su energía en forma de 
histograma. El espectro ideal es aquél en el que no hay dispersión estadística, con lo que todos 
los fotones que son detectados lo son por efecto fotoeléctrico y corresponden a rayas 
verticales ya que todos han sido detectados exactamente de la misma energía (Fig.6.5.4) 
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Fig.6.5.4 Espectro real superpuesto al ideal (modificada de Camanzi) 


En los espectros reales se superponen los impulsos de distintas energías, mezclándose sus 
intensidades (Fig.6.5.5)* 


32 La distribución de Poisson, cuando el número de cuentas es relativamente elevado (mayor de 30) se 
asimila a una distribución de Gauss. 

3 Esto es equivalente a lo que ocurre con las emisoras de radio (que no dejan de emitir fotones de muy 
baja energía). Un buen aparato receptor permite distinguir emisoras de frecuencia s próximas entre sí 
mientras que uno de baja calidad no las distingue bien, sólo detecta correctamente las que están más 


105 


Unscottered 


RELATIVE  ABUNDANCE 


ENERGY (KEV) 


Fig.6.5.5: Espectro real como superposición de espectros parciales (a partir de Sorenson 1997) 


La calidad de la determinación de la energía (resolución) determina la calidad de todo el resto 
de la cadena de procesos hasta formar una imagen. 


6.5.2: Resolución espacial intrínseca 

Una gammacámara no deja de ser un instrumento óptico por lo que es lógico emplear un 
parámetro típico de la óptica geométrica para especificar su poder separador y que es la 
resolución espacial. 

La resolución espacial se define como la distancia mínima que debe existir entre dos fuentes 
puntuales para detectarlas como dos fuentes separadas. Esta distancia se considera que es la 
anchura a mitad de altura de la imagen de cada una de ellas (Fig.6.5.6). 


Cuentas 


t 
Espacio | 


Indistinguibles Distinguibles 
Fig.6.5.6: Criterio de separación entre 2 fuentes puntuales: resolución espacial=FWHM 


Cálculo de la FWHM 
El perfil de las cuentas de una fuente de radiación situada en la superficie de entrada del cristal 
de centelleo, genera una distribución como la que se observa en la figura 6.5.7 


separadas (su FWHM es mayor que en un buen equipo). Observar también que al sintonizar una 
emisora con el dial la intensidad de sonido sigue una forma de campana, primero se distingue mal, luego 
bien y si se continua vuelve a oírse mal. 
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Fig.6.5.7: Respuesta ideal y real de un una fuente puntual (Bushberg 2012) 


cuyo perfil de cuentas en ambas direcciones X, Y se considera que son curvas gaussianas 


Tr 


PSF (r)=A- al 


siendo A la amplitud y o? la variancia que, en última instancia se relaciona con los parámetros 
de construcción de la gammacámara. En un principio las PSF se suponen simétricas siendo r el 
radio o distancia entre el centro (X;,Y¡) y un punto de su superficie (X,Y). 


r=y/(X —X,)? + (Y —- Y ? 
La FWHM se determina a partir de las anchuras según los dos ejes de coordenadas 
FWHM, [mm] = 2.36 0y 
FWHM, [mm] = 2.36 oy 


y dado que normalmente las resoluciones son equivalentes en X y en Y, se utiliza como 
parámetro único la composición de ambas 


FWHM = 2,36 - lo? + 0% 


El efecto “práctico” y la importancia de la resolución espacial en las imágenes se entiende 
perfectamente a partir de considerar que un objeto que emite radiación está formado por 
fuentes puntuales (se puede pensar hasta a nivel molecular) y que la imagen que de él se 
obtiene es la superposición de las imágenes de las fuentes puntuales que lo forman. Esto 
significa que, cuanto menos dispersión presente la imagen de un punto (la PSF) más cercana a 
la realidad será la imagen”* al estar menos “emborronada” (blured). 
La dependencia del cálculo de las coordenadas con el número de impulsos en cada 
fotomultiplicador (S;) hace que las dispersiones estadísticas se propaguen a las coordenadas, 
originando una dispersión en sus valores. 
De la expresión de las coordenadas vista anteriormente, 
T 
Y= ak Se y = EN 2= Ys, 
Z Z — 


1 


% Matemáticamente la imagen de un objeto se obtiene por convolución del objeto por la PSF del equipo 
con el que se ha obtenido la imagen. 
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se puede considerar que la incertidumbre de las coordenadas expresada por su variancia 
(V=0?) viene dada por expresiones del tipo 


siendo V, la variancia del pulso generado en el fotomultiplicador "i" y Px,» Py, los pesos 
asociados a cada fotomultiplicador. Los pesos son (según Anger), 


de modo que al substituir V; por su expresión en función del número de fotones (deducido en 
la resolución de la energía) resulta la expresión dada por (Svedberg 1972) 


Ce Di-1(Px, A +p,2) G; 
E 


FWHM = 2,36 


en la que queda patente la dependencia de la resolución espacial con la energía como Ar 


ya que dada una gammacámara los valores de p,, py, , G; y Cf son fijos. Este comportamiento 
se puede observar en la figura 6.5.8. Observar que Svedberg utiliza el factor 2,36 para obtener 
la FWHM, dando por supuesto el carácter gaussiano de la distribución de los valores de las 
coordenadas. 
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Fig.6.5.8: Dependencia de la resolución espacial con la energía de la radiación (Cherry 2012) 


El grosor del cristal también influye fuertemente en la resolución espacial ya que cuanto mayor 
es, mayor es la probabilidad de múltiples efectos Compton que aumentan la dispersión de 
valores de la energía para determinada radiación incidente (Fig.6.5.9). Esta dependencia queda 
contemplada en la constante C;¿ que tiene en cuenta la eficiencia de conversión de los fotones 
a centelleos. 
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Fig.6.5.9: Dependencia de la resolución espacial con el grosor del cristal para 140 keV. (Cherry 
2012) 


Volviendo a la expresión dada por Svedberg, queda clara la dependencia de la FWHM con los 
ángulos sólidos subtendidos Gi que indica que cuanto mayores son (mayor diámetro de los 
fotocátodos) mayor dispersión. Esto ha obligado a los fabricantes a optimizar el tamaño y 
número de PMT (empaquetamiento) ya que a mayor tamaño de fotocátodo se obtiene mayor 
número de cuentas y menos dispersión relativa pero a más fotocátodos más puntos de 
referencia con lo que se obtiene mayor exactitud”. Actualmente todas las gammacámaras, 
para un mismo diámetro del cristal de centelleo, emplean aproximadamente el mismo número 
de fotomultiplicadores con el mismo diámetro (Tabla 6.5.1) 


System Discovery NM/CT  Precedence 6  Symbia Intevo 6 Symbia T16 
670 Pro 

Detector crystal 3/8” Nal 3/8" Nal 3/8" Nal 3/8” Nal 

PMT* 59 55 59 59 


Tabla 6.5.1: Número de fotomultiplicadores y diámetro de cristal de centelleo (Derivada de 
Peters 2019) 


La resolución espacial y la eficiencia de detección están inversamente relacionadas tal como se 
observa en la Fig.6.5.10. 


3 Por ejemplo, la gammacámara Orbiter de Siemens se comercializó en dos versiones: una con 
37 fotomultiplicadores (configuración estándar) y otra con 75 fotomultiplicadores de mayor 
resolución espacial (modelo HD). 
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Menos dispersión Mayor dispersión 
Menor FWHM Mayor eficiencia 


y E 


Eficiencia 
Cristal(*) FWHM — fotopico (29mTc) 


3/8 (9,5 mm 
1/2 0.85 
5/8 0.90 
3/4 0.96 
1.0 0.99 
Fig.6.5.10: Relación entre grosor, resolución espacial y eficiencia para Te 


En definitiva la resolución espacial en cada coordenada se parametriza mediante la anchura a 
mitad de altura al presentar una distribución que en primera aproximación es una gaussiana 
(mayor exactitud en la expresión de la distribución-empleando otro tipo de función 
acampanada- no aportaría una mejoría a efectos prácticos). 


6.5.3: Resolución temporal 

La radiación que incide en el cristal de centelleo es una sucesión de fotones de determinada 
energía, por ejemplo, de 140 keV. La gammacámara, en principio, detecta cada centelleo por 
separado, secuencialmente. No obstante, la detección necesita un tiempo, aunque breve, ya 
que no hay nada instantáneo. El decaimiento de la excitación en el cristal de Nal(TI) tiene un 
período de semi-desexcitación de 230 ns. Si dos centelleos ocurren en un tiempo menor, el 
pulso generado en segundo lugar se sumará a la cola del primer pulso por lo que el 
discriminador de energía lo considerará de energía mayor a la que le correspondería, 
pudiéndolo rechazar si no está dentro de los límites de tolerancia de la ventana de energía 
(Fig.6.5.11). 
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Fig.6.5.11: Superposición de centelleos (Madsen 2006) 
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Este fenómeno se conoce como “amontonamiento o superposición” de impulsos (pile-up). La 
Fig.6.5.12 muestra la deformación del espectro de energía debido a un ritmo de cuentas 
elevado (B) respecto a uno a bajo ritmo de cuentas (A). La determinación errónea de la 
energía no sólo ocurre en el fotopico sino en todo el espectro. 
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Fig.6.5.12: Espectros a baja actividad (A) y a alta actividad (B)(Sorenson 1987) 


El amontonamiento de impulsos tiene dos consecuencias. Por una parte se rechazan impulsos 
que no deberían rechazarse por cuanto que cada uno “por separado” es “correcto”, es decir, 
se origina una pérdida de cuentas. Por otra parte, se pueden dar por válidos, es decir, de 
energía correcta, la superposición de 2 o más impulsos que por separado caerían fuera de la 
ventana de aceptación (por dispersión Compton, p.e.). En consecuencia, se calcularan unas 
coordenadas incorrectas.. la figura 6.5.13 muestra dos ejemplos extremos del 
posicionamiento erróneo de impulsos. En ambos casos se observan impulsos entre las fuentes 
puntuales cuando no deberían existir. 


Fig.6.5.13: Efecto del “Pile-up” entre 2 fuentes (Cherry 2012) y entre 4 fuentes (Madsen 2006) 


Un ejemplo de ambos fenómenos-pérdida de cuentas y deterioro de la imagen a medida que 
aumenta el número de fotones que inciden en la gammacámara se observa en la figura 6.5.14. 
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Fig.6.5.14: Dependencia de la respuesta en función de la actividad (Cherry 2012) 


Esta figura muestra, por un lado, como disminuye el tiempo necesario para acumular 
1.200.000 cuentas a partir de un maniquí de cerebro al aumentar su actividad. Por otro lado 
también se observa que a partir de cierta actividad (en este caso 9 mCi) deja de haber 
proporcionalidad entre aumento de actividad y aumento de tasa de cuentas, se dice entonces 
que deja de ser lineal. A su vez se observa el deterioro progresivo de la imagen cuando deja de 
ser lineal. La imagen en el extremo derecho muestra como blindando la parte inferior del 
maniquí (disminuye el número de interacciones) aumenta la calidad del resto de la imagen, es 
decir, al disminuir la actividad efectiva mejora la localización al comportarse otra vez 
linealmente. 

Además de la duración de los centelleos en el cristal hay que tener también en cuenta que la 
electrónica asociada necesita un tiempo para poder procesar los impulsos. Todo esto se 
puede esquematizar como se indica en la figura 6.5.15 en la que se muestra la diferencia entre 
interacción y detección. En efecto, sea por el cristal de centelleo, sea por la electrónica, existe 
un tiempo durante el cual los equipos “no detectan” correctamente. Este tiempo se empieza a 
contar cuando empieza la detección de un fotón. El tiempo mínimo que ha de transcurrir para 


interacciones | 


T T t 
detecciones | | 


Fig.6.5.15: Esquema tiempo muerto 


para detectar dos impulsos consecutivos como independientes se llama resolución temporal 
que se parametriza mediante el llamado tiempo muerto (7). 

La figura 6.5.16 muestra la tasa detectada frente a la tasa incidente para 3 gammacámaras de 
distinto modelo, todas ellas con cristal de Nal(TI). Se observa la dependencia con la electrónica 
ya que son cámaras de distinta generación (Orbiter y Symbia de Siemens) o distinto fabricante 
(Axis de Picker). La similitud entre las curvas de Orbiter y Axis se debe a que ambas eran 
básicamente analógicas mientras que la Symbia tiene una electrónica digital avanzada. 


112 


Orbiter Axis 


Tasa detectada 
(kops) 


Tasa de cuentas detectada 
(hops) 


bu . o 0 25 50 7S 100 125 159 175 20 os 100 150 200 250 300 350 400 
Tasa de entrada (kcps) Tasa de entrada (kcps) Tasa de llegada (kcps) 


, 00 750 


Fig.6.5.16: Curvas debidas al tiempo muerto en 3 gammacámaras (Ramírez 2009) 


Las dos primeras curvas indican un comportamiento no paralizable y la Symbia un 
comportamiento paralizable a partir de unos 200 kcps. Además, se observa que la tasa de 
entrada para la que dejan de tener comportamiento lineal en la Orbiter y en la Axis es del 
orden de 25 kcps mientras que en la Symbia es de unos 75 kcps. Este incremento en la tasa 
para la desviación de la linealidad no significa que se pueda trabajar clínicamente con 
actividades mayores, si no, que todo el equipo trabaja “más descansado” por lo que las 
coordenadas se calculan con mayor precisión lo que lleva a una mejor resolución espacial. Lo 
mismo ocurre con gammacámaras de otras marcas con tecnología digital (Fig.6.5.17). 
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Fig.6.5.17: Comportamiento respecto a la tasa de cuentas de 3 gammacámaras digitales de 
Siemens, Philips y GE (a partir de Silosky 2013) 


6.6: Correcciones 


La gammacámara, como sistema de medida de la energía y de la posición de los centelleos, 
está sujeta a dos tipos de errores, como cualquier otro equipo, que son los errores aleatorios y 
los errores sistemáticos. 

Los errores aleatorios que proceden tanto del origen radiactivo de la radiación como de los 
mecanismos involucrados en su detección, afectan a la energía y a la posición, manifestándose 
en la resolución de la energía y en la resolución espacial. 

Los errores sistemáticos proceden de la incapacidad del sistema de medida, es decir, de su 
falta de exactitud y, que por ser sistemáticos (repetitivos), permiten su corrección mediante 
procedimientos de calibración. La calibración consiste, en las gammacámaras, en generar 
unos mapas que modifican las señales de la gammacámara. Estos mapas se obtienen de 
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imágenes “defectuosas” comparándolas con las imágenes “ideales” y de esta comparación se 
obtienen los factores y mapas de calibración. Estos errores sistemáticos afectan a la energía, al 
cálculo de las coordenadas (linealidad) y a la sensibilidad. 


6.6.1: Error en la energía 

Una gammacámara ideal ha de ser capaz de detectar la misma energía en todo el campo de 
visión, es decir, independientemente de la posición de los centelleos. La disposición de los 
fotomultiplicadores hace que existan zonas entre ellos con una respuesta distinta a la del 
centro de los fotocátodos (básicamente en los circulares por dejar un espacio significativo 
entre ellos). Además, independientemente de la forma del fotocátodo, los fotomultiplicadores 
responden de forma distinta entre el centro y la periferia (Puchal 1988) (Fig.6.6.1). 


Energy channel vs. event location 
o* 


energy (keV) 


Fig.6.6.1: Distinto espectro según posición de los centelleos (Lewellen 2007) 


Para corregir esta dependencia se considera el campo de visión de la gammacámara 
subdividido en distintas zonas que abarcan distintas combinaciones de fototubos (Fig.6.6.2) de 
forma que se obtienen los espectros de cada zona a fin determinar el fotopico en cada una de 
ellas. 


Detector Espectro de energía por zonas 


Fig. 6.6.2: Descomposición en zonas y obtención del espectro en ellas (Pavía 2014) 
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De esta manera se compara la posición del fotopico en cada espectro con el teórico y se 
obtienen los factores de corrección adecuados (Fig.6.6.3) para que en todas las zonas el 
espectro sea el mismo. Estos factores actúan sobre la ganancia de los fotomultiplicadores (esta 
corrección se pudo hacer a partir de incorporar un microprocesador en el cabezal de las 
gammacámaras como sucedió con las Orbiter ZLC Digitrac de Siemens o las Apex HR de Elscint, 


por ejemplo). 
pe | F=0.91 | F=0.98 
Ml Ml F=1.06 | F=1.04 
ñ 08 o F=1.07 | F=1.08 
Ñ .03 Ml | F=0.95 | F=0.98 


Fig.6.6.3: Mapa de calibración de la energía 


La implementación de esta corrección se realiza justo a la salida de las señales de la 
gammacámara Fig.6.6.4. 
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Fig.6.6.4: Corrección de la energía (Bushberg 2012) 
La Fig.6.6.5 muestra el efecto de aplicar la corrección de energía. Se observa como las zonas 


correspondientes a la zona central de los fotomultiplicadores se destacan de las zonas 
intermedias y que no todos los fotomultiplicadores están desajustados. 
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Fig.6.6.5: Imagen de uniformidad antes y después de aplicar la corrección de energía (Lewellen 
2007) 


6.6.2: Error en las coordenadas 

Se ha visto anteriormente como la incertidumbre o imprecisión en el cálculo de las 
coordenadas convertía un punto en una distribución de valores denominada PSF. El centro de 
esta distribución corresponde a las coordenadas de la fuente puntual que la ha originado. 
Además de la precisión, que viene medida por la resolución espacial, hay que considerar la 
exactitud, es decir, la fidelidad con la que se reproducen las posiciones de las fuentes de 
radiación. La discrepancia se mide por la diferencia entre el valor medido y el verdadero. El 
origen de esta diferencia está en la aproximación hecha por Anger de la distribución de luz 
que provoca distorsiones en las coordenadas como se ha descrito anteriormente (ver 
Fig.6.3.7). Estas distorsiones se corrigen con mapas que se obtienen mediante la comparación 
de la imagen de una distribución de puntos luminosos (maniquí) con las posiciones “exactas” 
del maniquí. La figura 6.6.6 .muestra el maniquí y la imagen que de él se obtiene. 


Posiciones teóricas Posiciones obtenidas 


Fig.6.6.6 Corrección de linealidad (Pavía 2014) 


Las diferencias permiten obtener una matriz de correcciones que se implementa como se 
indica en la figura 6.6.7 
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Fig.6.6.7. Esquema de la corrección de la linealidad (Bushberg 2012) 


En la siguiente figura 6.6.8se observa el resultado de corregir las distorsiones en las 
coordenadas. La mayor y menor exactitud en el cálculo de las coordenadas se traduce en la 
capacidad de reproducción de una distribución determinada de actividad. Se toma siempre 
como referencia una fuente lineal por ser la de geometría más sencilla. Esto es lo que da pié a 
la prueba de linealidad de los controles de calidad de todos los protocolos. 


Fig.6.6.8: Imágenes de uniformidad pre y post corrección de la linealidad (Lewellen 2007) 


En la imagen de antes de la corrección se ve claramente una mayor intensidad en los 
fotocátodos lo que indica que el equipo tiende a “concentrar” impulsos en estas zonas cuando 
deberían estar uniformemente repartidos. Estas “concentraciones” y estas “diluciones” 
impiden reproducir como una línea recta una fuente radiactiva lineal (Fig.6.6.9, 6.6.10) 
obtenida mediante un maniquí. 


Fig.6.6.9: Esquema de la consecuencia de la no linealidad (Pavía 2014) 
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Fig.6.6.10: Imagen de maniquí de ranuras lineales antes de corregir (a partir de Cherry 2012) 


Una vez corregida la linealidad mediante la matriz de correcciones se obtiene resultados 
correctos (Fig.6.6.11) 


Fig.6.6.11: Imagen de maniquí de ranuras lineales después de corregir (a partir de Cherry 
2012). 

La linealidad es un parámetro muy importante ya que además de “desfigurar” los contornos 
hace modificar el número de cuentas de zonas del paciente por “contracción” o “dilatación”. 
La linealidad se caracteriza mediante dos parámetros que indican la falta de linealidad. Una, la 
linealidad absoluta se obtiene buscando la desviación máxima entre una recta y la imagen de 
ella. La segunda, la linealidad diferencial se obtiene como la media de las desviaciones entre la 
recta y su imagen. 


6.6.3: Error en la sensibilidad 

La sensibilidad es de la capacidad de recuento, es decir, la capacidad de conversión de la 
radiación que llega al cristal en impulsos utilizables. Dicho de otro modo, es la capacidad de 
reproducir el flujo de fotones. Esta magnitud está sujeta a dos tipos de errores. Uno, el error 
aleatorio o incertidumbre es debido a la variabilidad del número de fotones emitidos por la 
fuente radiactiva y que da lugar al ruido de las imágenes. Aunque el detector fuera perfecto 
siempre existirá ruido por ser de origen radiactivo. El nivel de ruido, mejor dicho, la 
importancia relativa del ruido respecto a los impulsos (cuentas) varía en razón inversa a la 


actividad como 0 siendo N el número de cuentas detectadas. El segundo error, que es 


sistemático, es la diferencia entre el valor verdadero y el valor obtenido. De hecho, el valor 
verdadero del flujo de fotones no se conoce pero se sabe que si se “ilumina” el cristal de la 
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gammacámara con una fuente de radiación uniforme, la respuesta de la cámara ha de ser 
también uniforme. El error se produce cuando hay diferencias entre las distintas zonas del 
campo de visión como en la figura 6.6.12. 


Fig.6.6.12: Imagen de sensibilidad /uniformidad 


En esta imagen se pueden observar los dos “errores”. Por una parte, el moteado aleatorio 
debido al ruido y que sabemos que disminuye si se aumenta el número de cuentas. Por otra 
parte hay algún un “ligero” error sistemático al observar dos líneas inclinadas en la izquierda 
que podrán corresponder a una hilera de bordes de fotomultiplicadores. La detección de los 
errores sistemáticos se produce cuando la variación en el número de cuentas generada por un 
defecto es superior al nivel de ruido. La forma para reducir al mínimo estas “ligeras” faltas de 
uniformidad consiste en obtener una matriz de corrección. Dicha matriz se ha de obtener con 
un gran número de cuentas para que los factores de corrección que de ella se deriven 
prácticamente no estén afectados por el ruido de modo que corrijan faltas de uniformidades 
en la sensibilidad propias del equipo y no debidas al ruido. Esta matriz de corrección se obtiene 
determinando el número medio de cuentas por pixel y obteniendo el valor de corrección que 
deberá sumarse o restarse. La matriz de corrección debe obtenerse para cada energía que se 
emplee (Pugliese 2008). Esta corrección es el último paso, es como un cierto “maquillaje” que 
se hace cuando se han corregido los verdaderos problemas como son la energía y la linealidad. 
La corrección de la sensibilidad se efectúa en un ordenador que no forma parte del cabezal de 
de la gammacámara pero que forma parte del equipo. El esquema de la corrección completa 
se observa en la Fig.6.6.13. En muchas ocasiones esta corrección se denomina corrección de la 
uniformidad. 
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Fig.6.6.13: .Esquema global de las correcciones (modificada de Bushberg 2012) 


La Fig.6.6.14 muestra las imágenes antes y después de la corrección de uniformidad y el perfil 
de cuentas en ambas imágenes. Se observa como las “oscilaciones” se han reducido 
significativamente apareciendo sola las propias del ruido. 
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Fig.6.6.14: Imágenes y perfiles de uniformidad (a partir de Madsen 2006 y Cherry 2012) 
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En la siguiente figura 6.6.15 se exponen los resultados de aplicar secuencialmente las 
correcciones imprescindibles para obtener una imagen con utilidad diagnóstica. 
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Fig.6.6.15: Resumen de las correcciones (Pavía 2014) 


6.6.5: Corrección de la resolución temporal 

Como se ha descrito anteriormente, a medida que aumenta el flujo de fotones sobre el cristal 
de centelleo, aumenta la superposición de impulsos, lo que hace disminuir el número de 
cuentas que se registran. Existen distintas formas de corrección como, por ejemplo, el recorte 
de la duración de los impulsos, es decir, se fuerzan a anularse antes de que se haya procesado 
totalmente. En los equipos actuales, un método muy extendido consiste en extrapolar los 
impulsos para poder restar la cola del primer impulso de la fase inicial de un segundo pulso, 
como se muestra en la figura 6.6.16. 


P, P, - Tail p, 


Amplifier 2 
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Fig.6.6.16: Extrapolación y resta de impulsos para corregir el “pile-up” (Cherry 2012). 


Actualmente esta corrección ya se efectúa a nivel de los fotomultiplicadores permitiendo 
alcanzar ritmos de cuentas muy elevados. 
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6.7: Aspectos de la calidad de funcionamiento 


6.7.1: Cuantificación de la uniformidad del campo de visión 

En la uniformidad del campo de visión o de detección de la gammacámara intervienen 
múltiples factores. Su cuantificación permite detectar cambios que quizás visualmente serían 
difíciles de observar. Además la cuantificación permite establecer unos valores que garanticen 
el buen funcionamiento de los equipos. 

El parámetro esencial es la denominada uniformidad integral que se define como 


max — min 
Uni = 100 - ————— 
max + min 


siendo max y min respectivamente los valores máximo y mínimo del número de cuentas que 
pueden ser en todo el campo de visión de la gammacámara (UFOV) o en el centro central 
(CFOV). Esta definición es la empleada por las normas internacionales de control de calidad de 
equipos (NEMA, lEC/CEl) y ha sido universalmente adoptada. 

Este parámetro no deja de ser una aproximación ya que sólo utiliza dos valores para 
“informar” de un conjunto de miles de valores pero tiene la gran ventaja de su simplicidad de 
cálculo. 

En la literatura existen numerosas referencias para calcular un índice de uniformidad con 
mucha más base estadística. 

Observar que, de hecho, indica la falta de uniformidad. El 0% sería el caso ideal de una imagen 
uniforme. 

Se acepta que la uniformidad integral ha de ser menor o igual al 10% para los estudios no 
tomográficos e inferior al 2% para estudios tomográficos. Para valores superiores se generan 
artefactos que invalidan los estudios. 


6.7.2: Artefactos o problemas debidos al detector 

La gammacámara puede presentar defectos debidos a múltiples causas, algunas de las cuales 
se citan a continuación. Destaca por su frecuencia el mal funcionamiento de un 
fotomultiplicador (Fig.6.7.1) 


Fig.6.7.1: Fallos de fotomultiplicadores (Prima 2014) 


En la primera imagen se observa el colapso de un fotomultiplicador y como afecta un área muy 
superior al diámetro de un fotocátodo. En la segunda se observa como un fotomultiplicador ha 
perdido ganancia sin llegar a su anulación afectando, no obstante, su entorno. El impacto 
clínico de estos malfuncionamientos se ejemplifica en la Fig.6.7.2 en la que se observa la falta 
de recuento en columna vertebral debido al fotomultiplicador defectuoso. 
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Fig.6.7.2: Impacto de un fotomultiplicador defectuoso (Busemann-Sokole 2001) 


La falta de uniformidad en un rastreo de cuerpo entero provocado por fototubos averiados 
puede inducir distorsiones como las de la figura 6.7.3 en la que se observa cómo los tubos 
circundantes compensan ligeramente la falta de actividad del tubo debido al movimiento del 
rastreo. Queda claro que algo no funciona en el equipo. 

Es importante resaltar que un mal funcionamiento de un PMT NO se traduce siempre en un 
artefacto visible en las imágenes diagnósticas tal como muchos especialistas en Medicina 
nuclear creen. Para poder detectar un deterioro debe obtenerse una imagen de la cual se sepa 
de antemano qué debe mostrar, cosa que no ocurre con los pacientes. Los protocolos de 
control de calidad fijan para gammagrafía planar un máximo de 10% de falta de uniformidad 
integral (IAEA 1991, Torelló 1999). 


Fig.6.7.3: Asimetría causada por un fotomultiplicador averiado en una exploración de cuerpo 
entero (de Boudreau 1987). 


Mucho más graves son las manchas de humedad en el cristal como se ha explicado al hablar 
del cristal de centelleo. 
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Fig.6.7.4: Manchas debidas zonas de humedad (a partir de Busemann-Sokole2001) 


Otra causa de artefactos, por suerte poco frecuentes, son la rotura del cristal de centelleo 
puede producirse principalmente por dos causas: una puede ser una presión localizada, por 
ejemplo, un golpe (Fig.6.7.5) 


Fig.6.7.5: Imagen de un cristal dañado por una causa mecánica (Zanzonico 2008) 


(En un hospital, al cambiar un colimador que iba atornillado al cabezal, "alguien" se olvidó un 
tornillo sobre el colimador, con lo que al bajar el cabezal, el tornillo perforó el cristal). 

Otra puede ser por choque térmico ya que los cristales de Nal(TI) no pueden cambiar 
rápidamente de temperatura debiendo mantenerse a temperatura lo más constante posible 
(Fig.6.7.6). 


Fig.6.7.6 Cristal con rotura térmica (Zanzonico 2008) 


(En un hospital, abrieron una ventana para "airear" la habitación ya que habían trabajado todo 
el día. Era pleno invierno. Se olvidaron de cerrar la ventana. Era fin de semana. El lunes se 
encontraron que el cristal se había fragmentado como ocurre con los cristales de las 
ventanillas de los coches cuando se rompen). 
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Los cambios de temperatura lentos, cuando no son bruscos también afectan el funcionamiento 
de las gammacámaras. La luminosidad (número de fotones producidos) por el Nal(Tl) depende 
de la temperatura en un 0.08% /2C. Esto se manifiesta como un cambio en la amplitud de la 
señal que se genera para una energía fija de los fotones incidentes. Esto repercute en que los 
impulsos de interés no correspondan exactamente a la ventana de aceptación prefijada ya que 
el fotopico se puede desplazar con la temperatura (Fig.6.7.7) con lo que se pierde la 
uniformidad de respuesta. 


MA A pci —— 


Photopeak v Temperatur 


Photopeak 


Temperature 
Fig.6.7.7: Variación del fotopico con la temperatura (Sanders) 


Ni las manchas ni las roturas pueden compensarse mediante mapas de corrección por lo que 
precisan la substitución del cristal. 

Un artefacto difícil de detectar, a menos que se haga una prueba para ello, es la constancia del 
cálculo de la energía con la orientación del cabezal. Tanto la orientación respecto al campo 
magnético terrestre, como una ventilación defectuosa que altera la temperatura según su 
posición pueden provocar cambios importantes en el número de cuentas, como se puede 
observar en la Fig.6.7.8. Esto hace que en una adquisición tomográfica no todas las imágenes 
se adquieran en las mismas condiciones, pudiendo generarse algún tipo de artefacto. 
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Fig.6.7.8: Variación del número de cuentas con el ángulo en una rotación de 3609 normalizada 
al valor de 315" (Swailem 1991). 


La estimación de la uniformidad de respuesta es parte esencial del control de calidad de las 
gammacámaras. Su utilidad básica es la detección precoz de anomalías por lo que es 
imprescindible efectuar su determinación diariamente, antes de explorar los pacientes (Ejeh 
2012). 
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La estructura mediante fotomultiplicadores agrupados en contacto con el cristal de centelleo 
produce, debido a su propia construcción, distorsiones en la PSF no pudiendo, en estricto 
rigor, decir que una gammacámara se caracteriza por una PSF. Las gammacámaras no 
presentan la misma PSF en todos los puntos de su campo de visión (se dice que no son 
isoplanáticas). En particular, la resolución espacial presenta unas variaciones en función de la 
posición respecto a los fotomultiplicadores (Puchal 1988, Papanastassiou 2006). En la figura 
6.7.9 se observa además cómo los valores de la resolución aumentan al alejarse del centro del 
campo de visión (UFOV). 
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Fig.6.7.9: Variaciones de la resolución espacial según la distancia al centro del campo de visión 
(Papanastassiou 2006) 


Además de estas variaciones "globales" con la distancia al centro los valores también son 
significativamente distintos si son en el centro de los PMT o en su periferia (Fig.6.7.10). 
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Fig.6.7.10: Diferencias de la FWHM en función de la posición respecto a los PMTs 
(Papanastassiou 2006) 
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Un ejemplo del comportamiento no-isoplanático, es decir, de la variación de las propiedades 
de un detector con la posición en el campo de visión se muestra en la imagen 6.7.11. En ella se 
presentan las imágenes del número de cuentas (Vol), valor máximo (MAX), FWHM y anchura 
efectiva (área equivalente a una PSF rectangular) en una gammacámara analógica (Technicare) 
que se obtenía de un conjunto de fuentes puntuales idénticas a través de un colimador. 


Fig.6.7.11: Variación de propiedades de detección con la posición (Puchal 1988) 


Este comportamiento debe tenerse en cuenta en la cuantificación, en particular en la 
reconstrucción tomográfica. De estos datos se sigue que caracterizar todo el UFOV mediante 
una sola PSF es solo una buena aproximación. Este comportamiento intrínseco repercute en 
las prestaciones extrínsecas de la gammacámara, es decir, cuando tiene colocado un 
colimador. 
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7: Colimadores de las gammacámaras 
7.1: Descripción y funcionamiento 
El colimador es la parte de la gammacámara que permite el paso de fotones desde el paciente 


al detector sólo en determinadas direcciones para conseguir una imagen como proyección de 
la distribución del trazador (Fig.7.1.1). 


DE AE 
III 


Fig.7.1.1: Esquema de funcionamiento de un colimador (Pavía 2014) 


La radiación emitida por el cuerpo del paciente es emitida en todas direcciones (41). Para 
obtener una proyección, es decir, una representación de los fotones cuya posición en el cristal 
de centelleo esté directamente relacionada con la dirección en que han sido emitidos es 
imprescindible interponer un dispositivo, denominado colimador, que sólo deja pasar fotones 
en una dirección determinada. 

Los colimadores son básicamente de dos tipos. Uno, de un solo agujero, llamado “pin-hole” y 
otro, de agujeros múltiples que adoptan distintas disposiciones: paralelos, convergentes, 
divergentes (Fig.7.1.2) 


; Paralelo O 
-Convergente 

| Divergente NN OO 
Pin Hole Sá 


Fig.7.1.2: Esquema de colimadores habituales (Pavía 2014) 
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En esta figura 7.1.2 se indica cómo la dirección de los orificios modifica el tamaño y dirección 
de la distribución de fotones que pasan a su través. El colimador paralelo no modifica la 
dimensión ya que sus orificios son perpendiculares al cristal de centelleo. El colimador 
convergente amplía la imagen por lo que está concebido para obtener imágenes de órganos de 
pequeño tamaño. El divergente, por el contario, está pensado para obtener imágenes de gran 
tamaño, como los pulmones, con una cámara con un cristal de pequeño tamaño. Estos 
colimadores fueron muy utilizados antes de aparecer las gammacámaras con cristales de gran 
tamaño. El pinhole, aumenta e invierte la imagen. Se ha usado extensamente para imágenes 
de tiroides o de huesos de muy pequeñas dimensiones como, por ejemplo, en una mano. 

Los colimadores convergentes o divergentes están focalizados a un punto, convergen hacia su 
punto focal. Existe otro tipo de colimador, llamado “fan-beam” (FB) o en abanico, que es 
convergente en una dirección y paralelo en la otra, es decir, convergente hacia una línea 
(Fig.7.1.3). Este colimador amplía la imagen en una dirección (X) y mantiene la medida en (Y). 


Fig.7.1.3: Esquema de un colimador en abanico (Nuclear Fields 2017). 


Las imágenes obtenidas con un “fan-beam” al estar deformadas en una dirección (Fig.7.1.4), se 
deben “reconducir” a como si hubiesen sido adquiridas con un colimador paralelo de alta 
resolución (HR) mediante una transformación geométrica (T.G.). 


FB 


Fig.7.1.4: Imagen de cerebro obtenida mediante un colimador paralelo (HR), mediante un “fan- 
beam” (FB) y la imagen final después de la transformación geométrica (T.G.). 


Se observa un efecto de amplificación y la limitación del campo. Los colimadores fan-beam 
tienen una resolución algo mejor que un HR a igualdad de distancia y también una eficiencia 
superior, lo que permite obtener imágenes de mejor calidad - en cerebro- que un colimador 
paralelo. Esta deformación se corrige geométricamente de forma automática.. Este colimador 
sólo se utiliza en las exploraciones tomográficas de cerebro. Al ser un colimador convergente, 
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es decir, focalizado y de campo reducido es muy importante la correcta colocación del 
paciente para que no cortar la imagen. 


7.1.1: Principio de funcionamiento 

El fundamento del mecanismo de funcionamiento es la absorción de los fotones en las paredes 
(septa) de los orificios. Existen dos maneras de fabricar orificios de material absorbente a las 
radiaciones. Uno, que se empleó para abaratar costos consistía en doblar y pegar láminas de 
plomo por lo que su distribución no era excesivamente uniforme. La otra forma es mediante 
fundición y posterior torneado que aporta mucha mayor uniformidad. (Fig.7.1.5). Es muy 
importante que el colimador no introduzca irregularidades ya que, en imágenes planares 
pueden distorsionar apreciablemente la distribución de cuentas y en SPECT generar artefactos 
importantes. Actualmente los colimadores de láminas están en desuso al haberse convertido 
el SPECT en una técnica rutinaria muy frecuente. 


Láminas Micro-cast 


Y 
TR 


Fig.7.1.5: 2 tipos de construcción de colimadores (Nuclear Fields 2017). 


En la siguiente figura 7.1.6 se observa perfectamente la distribución de orificios de un 
colimador “fan-beam” así como su orientación, paralelos en una dirección y convergentes 
hacia la otra. 


Fig.7.1.6: Colimador Fan-beam (Nuclear Fields 2017) 


Los colimadores “pin-hole” o de “ojo de aguja” ("sténopé" en francés) disponen normalmente 
de distintos agujeros intercambiables de distinto diámetro (Fig.7.1.7) 
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Fig.7.1.7: Colimador “pin-hole” 


El material con el que se fabrican los colimadores es plomo, o una aleación de plomo que le 
confiera más rigidez mecánica. Para que los fotones desviados sean absorbidos totalmente por 
las paredes de los orificios es imprescindible que, por una parte, intervenga el efecto 
fotoeléctrico y por otra parte que el grosor de estas paredes sea el adecuado a la energía de 
los fotones. La figura 7.1.8 muestra como el Plomo (Pb) en el intervalo de energías típico de 
Medicina nuclear tiene gran probabilidad de provocar efecto fotoeléctrico. 


Pb 
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Fig.7.1.8. Reparto de efectos de interacción según energía para fotones (derivada de Cherry 
2012. 


Otros materiales factibles de ser usados se muestran en la siguiente tabla (7.1.1). 


Density 
Material (Z) (g/cm?) Attenuation Length (cmYPhotoelectric Fraction (%) 
30 keV 140 keV 171 kev 245 keV 364 keV 


Gold (79) 19.30 0.002 94.9 0.02 90.5 0.04 87.1 0.09 77.9 0.20 62.6 
Uranium (92) 18.90 0.001 95.9 0.02 92.5 0.03 90.0 0.06 83.4 0.16 772 


Tabla 7.1.1: Valores del recorrido medio y de la probabilidad de efecto fotoeléctrico para 
distintos materiales. Sólo el plomo se emplea en Medicina Nuclear clínica (Hutton 2010) 


La longitud de atenuación es la longitud para la cual un fotón tiene la probabilidad del 63% de 


ser absorbido o desviado de su trayectoria y la fracción fotoeléctrica es el porcentaje de 
interacciones fotoeléctricas. De la tabla se obtiene, en coincidencia con la gráfica, que a 
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medida que aumenta la energía disminuye la fracción fotoeléctrica y aumenta la longitud de 
atenuación. 


SEPTA— 


Fig.7.1.9: Esquema parámetros de los colimadores 


De aquí se deduce que el grosor de los septos (T) (Fig.7.1.9) ha de estar en función de la 
energía que tienen que absorber. Esto da lugar a que existan distintos colimadores para 
distintos intervalos de energía. 


7.2: Tipos de colimadores 


Actualmente los colimadores más empleados en la práctica clínica son los de agujeros 
paralelos, los pin-hole y los fan-beam. Limitando la explicación a los de agujeros paralelos 
estos se clasifican mediante 3 características según el uso (las exploraciones) en que se van a 
emplear: energía de la radiación, resolución espacial y sensibilidad. 

Atendiendo a la energía se clasifican en baja, media y alta para emplearlos con los 
radioisótopos que se indican. 


Baja (LE): "Te, TÍ... 
Media (ME): **In, “Ga, ... 
Alta (HE): 9?1..., 


La energía determina el grosor de las paredes de los orificios ya que es allí donde los fotones 
han de ser absorbidos (Tabla 7.2.1). Observar que el grosor para *"Tc es 10 veces inferior al 
mínimamente necesario para ***1, 


Energy Rating of the Septal Thickness Septal Penetration 
Collimator 
140 keV 0.25 mm <1% 
200 keV 0.5 mm 1% 
364 keV 2.2 mm >5% 


Tabla 7.2.1: Grosores de los septos y su penetración en función de la energía (VCU 2021) 


Por otra parte, el diámetro de los orificios y su longitud determinan su resolución espacial 
geométrica. Según este criterio se clasifican en 


Alta o ultra alta resolución (HR o UHR) 


Usos o propósito general (GP"General purpose” o AP “All purpose”) 
Alta sensibilidad (HS) 
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LEHR 
Fig.7.2.1 Ejemplos de 3 tipos de colimadores de agujeros paralelos. 


La energía y la resolución en los colimadores son dos características que se contraponen y que 
determinan el número de orificios que puede tener un colimador. Un colimador ha de recubrir 
todo el cristal de centelleo por lo que septos y orificios se han de repartir la superficie útil. Esto 
hace que haya un compromiso entre resolución y energía. 

El número de agujeros depende del campo de visión de la cámara además de la resolución y 
energía. . Para un campo rectangular de 55x45 cm este valor se sitúa: 


HE: -8000 
ME: - 15000 
LEGP: -80000 

LEHR: -140000 


La forma de los agujeros acostumbra a ser hexagonal y en alta energía circulares (Fig.7.2.2). 


Fig.7.2.2 Colimador de alta energía (HE) y de baja energía (LE) de alta resolución (Ullman) 


La importancia de adecuar el colimador tanto a la energía como a lo que se pretende "ver" se 
observa en la figura 7.2.3. En ella se observan las imágenes de un maniquí de tiroides 
empleando "Tc (parte superior) e %*1 (en la inferior). Con pinhole se obtienen imágenes muy 
parecidas aunque más nítida la de 9"Tc. La diferencia notable es la que hay entre la de *%* y la 
de "Tc con colimador LE. En el segundo caso se ve claramente que el grosor de los septos no 
es suficiente, se ha perdido toda resolución. Con el colimador HE, las dos imágenes son 
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parecidas y se observa bien la distribución regular de los agujeros dada la baja resolución del 
colimador. 


Pinhole LEHR 
99ImTC 
E, =140keVY 


1311 
E, =364keV 


LE HR 


Pinhole 


Fig.7.2.3: Efecto del tipo de colimador con la energía (Ullman) 
También se observa que el colimador de alta energía (HE) produce imágenes "corrompidas" 
por su estructura "grosera" debido a la separación de los agujeros por los septos. Esta 


estructura regular se puede corregir por deconvolución mediante un filtro que reproduzca la 
estructura hexagonal de los orificios como se observa en la figura 7.2.4. 


—_——> 
Filtro 
HURRA 


Fig.7.2.4: Corrección del artefacto creado por un colimador HR (Pérez-García 2016) 


7.3: Parámetros de funcionamiento 


7.3.1: Resolución espacial 

Además del grosor de los septos los colimadores tienen otros dos parámetros que son la 
longitud (L) y el diámetro de los orificios (D) que determinan su resolución espacial y su 
eficiencia o sensibilidad. La resolución geométrica (R¿) de un colimador de agujeros paralelos 
viene dada por la expresión 


2 
R.= q +2 


siendo z la distancia entre una fuente puntual y la superficie de entrada del colimador. Esta 
dependencia con la distancia al paciente es el mayor “hándicap” de los colimadores. Su 
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consecuencia es que se reproducen con distinta resolución la parte superficial y la profunda 
de, por ejemplo, un tórax. 

La tabla siguiente (7.3.1) expone los tipos de colimadores y sus características usuales de una 
gammacámara actual. 


System 
Label Length Hole Septa  Sensitivity Resolu- 
(mm) (mm) (mm)  (Cpm/uCi) tion 

at 10 cm 

LEHR 46 2.032 0.152 235 8.0 mm 

LEUHR 47 1.778 0.127 176 7.1 mm 

LEHS 47 2.870 0.203 460 10.7 mm 

MEGP-250 55 3.0 0.6 200 10.3 mm 

MEGP-300 55 3.0 1.0 143 10.6 mm 

HEGP-360 65 4.0 1.6 62 12.9 mm 

Pin Hole 

HEPH - Sd - - i 

LEGP 43 ZS 0.25 - 10.2 mm 

MEGP 42 3.0 1.2 - 12.7 mm 

HEGP 48 3.4 1.65 - 13.8 mm 


Tabla 7.3.1: Resumen de características de colimadores (Zeinaly 2012) 


La representación gráfica de como varía la resolución espacial (FWHM) con la distancia a partir 
de su expresión matemática es la presentada en la figura 7.3.1, que como se observa son, en 
primera aproximación, rectas. 


Collimator resolution FWHM (cm) 


0 2 4 6 8 10 12 14 16 
Source-to-collimator distance (cm) 


Fig.7.3.1: Variación con la distancia de la resolución espacial para tres tipos de colimador 
(Cherry 2012) 


Se observa además que a distancia O, es decir, en contacto con el colimador, la diferencia entre 
las resoluciones es de máximo 3 mm, es decir, los tres colimadores son prácticamente 
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equivalentes”, pero que las diferencias se incrementan notablemente a medida que aumenta 
la distancia. 

La figura 7.3.2 permite observar como varia la resolución en función del diámetro de los 
agujeros (D) o, lo que es equivalente, a la separación entre septa, y con la longitud (L) de los 
orificios. Una combinación adecuada de D y L puede hacer que tengan la misma resolución dos 
colimadores uno con pequeño diámetro y el otro de mayor diámetro y mayor longitud. 


IM 
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urysta 
t 


LL | 
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Fig.7.3.2: Efecto del diámetro y de la longitud de los orificios 


Una de las mayores limitaciones de las gammacámaras es la dependencia de la resolución con 
la distancia. La figura 7.3.3 muestra como la imagen de un punto (Point Spread Function: PSF) 
se ensancha con la distancia, comportamiento que se parametriza mediante la anchura total a 
mitad de altura (FWHM). 
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Fig.7.3.3: Efecto de la distancia en la FWHM de la PSF (Bushberg 2012) 


De la expresión matemática de R¿ se deduce también que la resolución mejora (disminuye su 
valor) al aumentar la longitud de los orificios (grosor del colimador: L) y aumenta (empeora) al 
aumentar el diámetro de los agujeros (D). 

Un buen ejemplo de la pérdida de resolución con la distancia se observa en la figura 7.3.4 que 
muestra como varía la imagen de un maniquí de corte de cerebro con la distancia. 


36 “.z A A / ce? A ., z pa a 
La repercusión de estas diferencias, como se verá en la digitalización, dependerá del tamaño de pixel 
de la matriz que se utilice. 
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Fig.7.3.4: Pérdida de resolución con la distancia (Madsen 2006) 


La variación de la resolución con la distancia debida al colimador tiene consecuencias muy 
importantes como se ha mencionado anteriormente. En efecto, la actividad en el cuerpo del 
paciente ocupa un volumen (distribución en 3D) de modo que las imágenes que obtiene una 
gammacámara son la superposición de las actividades emitidas a distintas profundidades 
(distancias) y cada una de ellas contribuirá a la imagen con la PSF que le corresponda como se 
ilustra con la figura 7.3.5. En ella se muestran PSFs a distintas “profundidades” y se 
esquematiza la disposición de unas fuentes en la misma vertical con la consiguiente 
superposición de PSFs. 


| oral e 2 7 


Fig.7.3.5: PSFs a distintas profundidades y superposición de PSFs 


Lo mismo ocurre con los puntos situados en las verticales de “al lado” con lo que todo queda 
emborronado. No obstante, a mayor profundidad, debido a la atenuación de la radiación por 
los propios tejidos del paciente, el número de cuentas es menor que si estuviera en la 
superficie. 

El efecto de la profundidad de los órganos se pone de manifiesto muy claramente en las 
exploraciones óseas de cuerpo entero (Fig.7.3.6) en las que, por ejemplo, las vértebras se 
registran perfectamente en proyección postero-anterior y las costillas en proyección antero- 
posterior. En cambio, en antero-posterior, las vértebras al estar alejadas del detector se ven 
difuminadas, como corresponde a la pérdida de resolución del colimador empleado. 
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System resolution, FWHM (cm) 


0 2 4 6 8 10 12 14 16 
Source-to-collimator distance (cm) 


Fig.7.3.6: Variación de la resolución con la profundidad del órgano (Lewellen 2007). 


Un ejemplo muy cotidiano es una gammagrafía ósea de las manos. Una ha sido obtenida 
poniéndolas directamente en contacto con el colimador y la otra con las manos están situadas 
a unos 5 cm de distancia. Se observa claramente la pérdida de resolución en las falanges de los 
dedos (Fig.7.3.7). 


Fig.7.3.7: Gammagrafía ósea a O cm y a unos 5 cm de distancia el colimador. 


7.3.2: Sensibilidad (o Eficiencia) 

La eficiencia o sensibilidad de una gammacámara, como se ha visto anteriormente, es la 
relación entre el número de fotones detectados respecto a los emitidos. El número de fotones 
detectados depende de la geometría fuente-detector (es decir, de su posición relativa), de la 
atenuación que pueda existir entre paciente y colimador (si es aire se considera que no hay 
atenuación), de la eficiencia del colimador y de la eficiencia de la detección que depende del 
cristal (composición y grosor) y de la ventana de aceptación de impulsos. 


E=Ecolimador* Edetector” Eventana 


La eficiencia del colimador viene dada por la expresión 
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Z 2 
Eo K (7) PE 


donde K es un factor que depende de la forma de los agujeros (para una distribución 
hexagonal de agujeros hexagonales vale 0,26), D es el diámetro de los agujeros, L su longitud y 
T el grosor de los septa. De esta expresión se observa que, en primera aproximación, la 
eficiencia no depende de la distancia al “compensarse” la pérdida de intensidad por la 
distancia (ley de 1/2?) con el incremento del número de agujeros que aumenta con la distancia 
si el área ocupada por los septos es despreciable frente al área total del colimador (es decir 
con z? ya que se trata de una porción de esfera de radio z, b en la figura 7.3.8. 


— Singile-hole 
—_— efficiency = 1/b* 


Detector 
area 
exposed 
pe 


. Radiation 
source 


| Collimator 


Fig.7.3.8: Área expuesta del cristal según distancia de la fuente (Cherry 2012) 


Se observa que la eficiencia aumenta con el diámetro de los orificios (D), disminuye con el 
grosor del colimador (L) y con el grosor de los septos (T) lo que es lógico ya que los septos 
ocupan un espacio que priva el paso de los fotones. 

La combinación de las dos propiedades descritas: aumento de la FWHM con la distancia y 
constancia de la eficiencia con la distancia quedan resumidas en la figura 7.3.9 que viene a 
decir que las cuentas no varían con la distancia pero que se “desparraman” por su causa (el 
área de cada PSF es la misma para todas) 


Courtirg rte 


- 


Fig.7.3.9: Aumento de la anchura de la PSF con la distancia fuente-colimador (Cherry 2012) 


Este efecto se observa experimentalmente en la figura 7.3.10 donde se observa el perfil 
central de cuatro fuentes puntuales a distintas distancias. Vemos que a medida que aumenta 
la distancia (hacia la derecha), las imágenes (PSFs) se van volviendo difusas y que los perfiles se 
van ensanchando. 
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Fig.7.3.10: Imágenes de fuentes puntuales (PSFs) a distintas distancias (Pavía 2014) 


La figura 7.3.11 muestra dos imágenes obtenidas en un mismo objeto con dos equipos de 
distinta resolución espacial. 


O O Oo Miniature hotspot phantom 
4,32 and 1.5 mm holes 


——— e 


Alta resolución Baja resolución 


Fig.7.3.11: Ejemplo de alta y baja resolución (a partir de Lees ) 


Como se observa sin dificultad, la imagen de un equipo de alta resolución es capaz de 
“separar” correctamente las imágenes de los orificios más cercanos entre sí y de menor 
diámetro, mientras que el equipo de baja resolución sólo permite “adivinar” que hay dos 
fuentes cercanas y de gran diámetro. Obsérvese también que los contornos en alta resolución 
son irregulares mientras que en baja resolución están muy suavizados, y que los dos orificios 
de menor diámetro son indistinguibles, formando una sola mancha alargada. 

La relación que existe entre grosor de septos (“energía”) y tamaño de los orificios 
(“Eficiencia”), la resolución empeora al aumentar la energía y aumentar la eficiencia como se 
observa en la tabla 7.3.2. 
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Resolution Ro 


NIUE (FWHM at 
Collimator Type Energy (keV) Efficiency, g 10 cm) 
Low-energy, high-resolution 150 1.84 x 10* 7.4 mm 
Low-energy, general-purpose 150 2.68 x 10* 9.1 mm 
Low-energy, high-sensitivity 150 5.74 x 10* 13.2 mm 
Medium-energy, high-sensitivity 400 1.72x10* 13.4 mm 


Tabla 7.3.2: Resumen de prestaciones esenciales de 4 tipos de colimadores. (Cherry 2012) 


Los valores dependen sensiblemente de los fabricantes. Por ejemplo, en la tabla resumen 7.3.3 
se observa que la resolución no siempre coincide con los de la tabla 7.3.2. De hecho, estas 
variaciones no tienen mucha importancia en la clínica. Hay que tener en cuenta el balance con 
la eficiencia y, como veremos en el apartado de la digitalización, es difícil que influyan en las 
imágenes finales. 

Es interesante comparar las prestaciones del mismo tipo de colimador en distintos equipos. Se 
observa cómo algunos priman la sensibilidad (eficiencia) mientras todos presentan la misma 
resolución espacial a 10 cm. 


System Discovery NMCT  Precedence 6  Symbia Intevo 6 Symbia T16 
670 Pro 

Detector crystal 3/8" Nal 3/8" Nal 3/8" Nal 3/8" Nal 

PmMT* 59 55 59 59 

FOv* 40 x 54cm 381 x508cm 387x5i3cm  387x533cm 

Hole shape Hexagonal Hexagonal Hexagonal Hexagonal 

Number of holes (x 1000) Not specified 854 148 148 

Collimator hole diameter 150 mm 1.40 mm 111 mm 111 mm 

Hale length 35 mm 328 mm 2405 mm 24.05 mm 

Septal thickness 0.2 mm 0.152 mm 0.16 mm 0.16mm 

Sensitivity for **"Tc e 10cm 72 cps/MBq 65 cps/MBg 91cps/MBq 91 cps/MBq 

Septal penetration £2 140 keV 03% 13% 15% 15% 

Planar resolution 7Amm 7Amm 75 mm 75 mm 


Tabla 7.3.3: Comparación del colimador LEHR de distintas equipos (Peters 2019) 


En la gráfica siguiente (Fig.7.3.12) se resumen los comportamientos, en resolución y eficiencia, 
de los distintos tipos de colimadores en función de la distancia. 
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Eficiencia 
Resolución 


Distancia Distancia 


CN: Convergente 

Dv: Divergente 

PH: Pin Hole. 

HS: Paralelo de alta sensibilidad 
PG: Paralelo de proposito general 
HR: Paralelo de alta sensibilidad 


Fig.7.3.12: Comparación de eficiencia y resolución de los colimadores (Pavía 1992) 


Observación: es importante al seleccionar un colimador para un determinado radiofármaco 
tener muy presente la energía de las distintas emisiones que puede tener, no solamente la 
más abundante sino sobre todo si existen fotones superiores a la nominal del colimador. 
Además, los límites, por ejemplo, los de baja energía funcionan correctamente hasta 140 keV. 
El empleo de uno de estos colimadores con *%l con fotones de 159 keV no es correcto debido a 
que el + emite también fotones de 507 keV que sufren efecto Compton en el colimador y 
son detectados en la ventana de 159 keV. Debe emplearse un colimador de energías medias o 
altas como se observa en la Fig.7.3.13. 


LEHR collimator ME collimator 
159 kev 159 kev 


Fig.7.3.13: Artefacto en estrella e imagen correcta según colimador empleado (Doveléis 1999 + 
Wernick 2004) 


El mismo artefacto ocurre al emplear colimadores LE y ME con **] con fotones de 364 keV. La 


forma de estrella está relacionada con la disposición de los orificios del colimador. 
7.4: Formación de la imagen 


La resolución de la gammacámara global (o de sistema) (Rs) es la composición de la resolución 
intrínseca del detector (Rp) con la del colimador (R¿) para una determinada distancia 


Rs = IR; +R? 
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La PSF del equipo viene dada por la convolución de la PSF del colimador de origen geométrico 
con la PSF intrínseca del detector (Fig.7.4.1). Las resoluciones en todos los casos se miden 
como la anchura a mitad de altura de las PSF al considerarlas a efectos prácticos del tipo 
campana de Gauss. 


Resolución ió 
Efecto geométrico sagacial ps 
del colimador ; espacia 
INTRIBSECA EXTRÍNSECA 


Fig.7.4.1: Esquema de la composición de las PSFs que definen la PSF del equipo (Pavía 2014). 


La figura 7.4.2 muestra el efecto de interponer un colimador. Se observa que la resolución 
("nitidez") de la imagen intrínseca es mucho mejor que en la extrínseca. Esto no ha de 
sorprender. La extrínseca se obtiene mediante una fuente puntual alejada de la cámara y con 
un maniquí de barras apoyado directamente en el cristal de centelleo. La extrínseca se obtiene 
apoyando el maniquí de barras en el colimador y empleando una fuente extensa de "Co. En la 
intrínseca la resolución no está modificada por la del colimador. Además se observa una cierta 
inclinación de las barras en los cuadrantes de la derecha, asimetría introducida por el 
colimador (los defectos del colimador se transmiten a la distribución de la radiación en el 
cristal de centelleo). 


(510 bonos 253 mm 


Tc-99m 


Intrinsic 


Fig.7.4.2: Efecto de interponer un colimador en la resolución (Halana) 


El modo como un colimador deforma la imagen de un punto, suponiendo que no haya 
penetración septal ni difusión, se obtiene geométricamente. Existen distintas formulaciones 
(Miracle (1979), Metz (1980), Formiconi (1998), etc.) de gran complejidad matemática. El 
perfil de la PSF geométrica en todas ellas es aproximadamente una gaussiana y se da por 
sentado que esta aproximación es más que suficiente para representar el funcionamiento de 
un colimador. Gurko (2021) obtiene por simulación numérica (método de Montecarlo) cómo 
se transmite la radiación a través de los agujeros de un colimador a 20 cm de distancia. Se 
observa como los picos de actividad (que corresponden a los agujeros) disminuyen al alejarse 
del centro siguiendo una curva gaussiana (Fig.7.4.3). 
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Fig.7.4.3: Imagen de una PSF y su perfil de cuentas (Gurko 2021) 


Del perfil de cuentas de la figura 7.4.3 .se ve que la curva "envolvente" se puede considerar 
plenamente una curva de Gauss. Este perfil, una vez digitalizado mediante una matriz con un 
tamaño de pixel de 1 mm generaría un perfil de cuentas (Fig.7.4.4) en el que cada pixel tiene el 
valor "promedio"? de las cuentas dentro del intervalo de 1 pixel. A cada valor se le asigna un 
punto. Para su visualización se acostumbra a interpolar rectas entre ellos como pretende hacer 
ver la gráfica de la figura 7.4.4. 


Intensity Intens ty 


| MoneCarto 


Gousa 


R (mm) 


Fig.7.4.4: Digitalización del perfil de una PSF y la curva generada (a partir de Gurko 2021). 


En la práctica es difícil obtener experimentalmente fuentes puntuales suficientemente activas 
para obtener PSFs (Puchal 1988). Por ello se emplean líneas de actividad para obtener la LSF 
("Line Spread function"). Hay que pensar que una línea de actividad se puede considerar una 
sucesión de fuentes puntuales en una dirección. El perfil de una LSF es el mismo que el de una 
PSF en una dirección (suponiendo que las PSFs sean constantes). Además permite obtener una 
estimación de la calidad de la LSF al considerarla como medidas repetidas de una misma 
fuente puntual (siempre que haya homogeneidad en la detección, es decir, colimador y cristal 
homogéneos. Una cuestión práctica es que la línea debe estar perfectamente alineada con los 
ejes (X o Y) del campo de visión. Si no lo están, el centro del perfil de las cuentas se desplaza 
ligeramente de pixel a pixel originando una LSF promedio más ancha que las individuales 
(Fig.7.4.5) 


27 Como se verá en el apartado 14 al hablar de digitalización. De hecho se obtiene de la integral del perfil 
(en azul) entre los límites de cada pixel. 
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Fig.7.4.5: Imagen de una línea y perfil de cuentas (LSF) (Cecchin 2015) 


La figura 7.4.6 muestra el resultado de ajustar una gaussiana a una LSF compuesta de varias 
líneas "horizontales". Este cálculo se repite para detectar cambios que afectan tanto a la 
resolución como en la linealidad. 


FU 


de 
+ rr] ' 
e i 


Fig.7.4.6: Ajuste de LSF a una curva de Gauss (PNCCIMN 2015) 
Si hay dispersión Compton tanto debido al paciente como al colimador, la PSF o su equivalente 
lineal (LSF), incorpora la dispersión de los fotones que se localiza en la base (Fig.7.4.7) la cual 
se modela mediante la suma de 2 exponenciales. Esto se debe a que pueden pasar por el 


colimador fotones procedentes de las dispersiones Compton (ver capítulo 13 y anexo A2). 


AB =15% 2327 da17? 


PSF “directa” 


Fig.7.4.7: PSF con fotones dispersos (derivada de Beekman 1993) 
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Si fuera estrictamente gaussiana bastaría parametrizarla con la FWHM sin necesidad de utilizar 
un segundo parámetro como es la FWTM, que es la anchura total a 1/10 de la altura. 

La figura 7.4.8 muestra las imágenes experimentales de LSF obtenidas sin medio dispersor 
(aire), agua, y agua con actividad, para simular con mayor exactitud la dispersión en un 
paciente. Las imágenes corresponden a distintas distancias y se indica la FWHM 
correspondiente. Se observa cómo esta aumenta con la distancia y con el medio dispersor. 
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Fig.7.4.8: Imágenes de LSF con dispersión y distintas distancias al colimador (Cecchin 2015). 
7.5: Aspectos de la calidad de funcionamiento 


Los colimadores pueden presentar defectos de construcción o por accidente que influyen 
poderosamente en la imagen. Los defectos de construcción se manifiestan como 
deformaciones de la imagen de un punto. Esto provoca alteraciones en las imágenes al no 
reproducirse un punto por una mancha circular sino por otras formas como se observa en la 
figura 7.5.1. En ella vemos que los colimadores del cabezal 2 no presentan deformaciones 
apreciables mientras que los del cabezal 1, para ambos tipos de colimador (LEAP, LEHR) tienen 
deformaciones notables. Estas deformaciones en colimadores con orificios paralelos ponen en 
evidencia distintas “malformaciones” como que no sean perpendiculares a la superficie, que 
no tengan forma regular (hexagonal, circular), que los septos no tengan exactamente el mismo 
grosor,... Estas imágenes se obtuvieron como controles de calidad de los colimadores. 


Fig.7.5.1: Deformaciones de la imagen de un punto por distintos colimadores (Busemann- 
Sokole 2001) 
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u ¡ ¡ ¡ 5. 
En algunos casos las deformaciones son importantes como se muestra en la figura 7.5.2 en la 
que se presenta una PSF “correcta” y una PSF deformada por un determinado colimador. 


O A 


Fig.7.5.2: PSF correcta y PSF deformada por un colimador (Busemann-Skole 2001) 


Los orificios de los colimadores acostumbran a ser hexagonales. Esto hace que la imagen de un 
punto pueda presentar 6 lados o 6 vértices Según la calidad del colimador, como es el caso de 
los de láminas pegadas, se han dado casos de imágenes de 8 puntas debido a la desunión de 
alguna parte de las láminas (Fig.7.5.3) o de 4 puntas si el grosor de las juntas es mayor del 
resto. 


Fig.7.5.3: Imágenes de colimador defectuoso (Yeh 1983) 


La forma de estrella puede deberse a que el grosor de los septos no es uniforme, "colándose' 
fotones por donde hay menos atenuación (Fig.7.5.4). 


Fig.7.5.4: Radiografía ampliada de un orificio defectuoso (a partir de Yeh 1983) 
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Si los septa no son lo suficientemente gruesos para la energía de los fotones, éstos solo son 
atenuados completamente en la dirección de la “unión” entre dos orificios (Fig.7.5.5) 


Fig.7.5.5: Esquema de formación de "estrellas" por grosor inadecuado de los septos. 


Los defectos de construcción y de diseño de los colimadores inciden en la simetría de la PSF lo 
que repercute en su FWHM ya que si presentan una forma "estrellada", en la dirección de 
mayor longitud se calculará una FWHM superior a la de su perpendicular. La figura 7.5.6 
presenta los valores obtenidos con un colimador de estas características que hacen que la PSF 
no se pueda considerar circular sino de forma elíptica. 
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Fig.7.5.6: Asimetría de la PSF de un colimador defectuoso (Gillen 1988) 


Uno de los defectos de construcción que pueden ser importantes fundamentalmente en las 
exploraciones tomográficas es la angulación de los orificios es decir, que algunos de los 
agujeros no sean perpendiculares al cristal. Otro defecto es que no tengan exactamente el 
mismo diámetro entre sus dos extremos. Mediante estudios de simulación numérica (Gantet 
1997) se han obtenido estimaciones de la falta de uniformidad debida a estos defectos tanto 
en modo planar como tomográfico en función del número de orificios defectuosos (Fig.7.5.7). 
Se observa que la falta de uniformidad es admisible en modo planar pero que en tomografía, 
debido a la amplificación por la reconstrucción, se generan defectos que comprometen la 
interpretación de los resultados. El SPECT exige la máxima calidad de los colimadores por lo 
que hace imprescindible comprobar la calidad de éstos antes de aceptar un equipo. 
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Fig.7.5.7: Falta de uniformidad debida a angulación y diferencia de diámetro de los orificios en 
colimadores de agujeros paralelos (Gantet 1997) 


TOMOGRAPHIC UMPFORMITY 


Ramp filter 


Hamming filter (fc= 0,5) 


Las deformaciones o las compresiones producidas accidentalmente, como se observa en la 
figura 7.5.8 aunque sean de pequeñas dimensiones pueden hacer que el colimador quede 
inutilizado para aplicaciones muy sensibles a la uniformidad como es el SPECT. En ella se 
observa un pequeño orificio en la protección de aluminio del colimador que provocó un 
aplastamiento parcial de algunos orificios de un colimador LEHR (A). La imagen (B) es la imagen 
de uniformidad en la que se observa un artefacto de bajo número de cuentas respecto al resto 
del colimador y que coincide exactamente con el aplastamiento. La parte C es la imagen de 
uniformidad a partir de la cual se obtuvo el perfil de cuentas en la posición del artefacto. Se 
observa cómo destaca la pérdida de cuentas respecto al nivel del resto de la imagen. El 
pequeño orificio de unos 5 mm de diámetro provocó una pérdida del 27% respecto la media. 
Este decremento es mucho más intenso que las oscilaciones del número de cuentas de origen 
aleatorio. 
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Fig.7.5.8: A: Colimador dañado. B y C imágenes de uniformidad D: perfil de cuentas. 
7.6: Aspectos de seguridad y sistemas de detección de contornos 


El colimador es el elemento del equipo de la gammacámara que puede entrar en contacto con 
el paciente. En alguna exploración como, por ejemplo, una gammagrafía ósea parcial de unas 
extremidades (manos, pies), es imprescindible acercarlas al máximo, apoyándolas en el 
colimador. En general hay que evitar que el colimador entre en contacto con el paciente 
cuando el equipo se mueve ya que puede provocar lesiones importantes. 

Las primeras gammacámaras comercializadas no disponían de ningún tipo de sistema “anti- 
choque” porque los colimadores no estaban conectados al cabezal, sólo atornillados o 
acoplados mecánicamente (Fig.7.6.1). Todas ellas, y en la actualidad también, tenían un botón 
de paro de emergencia. 


Fig.7.6.1: Cámara Orbiter de Siemens 
La empresa SOPHA en sus cámaras introdujo un sistema anti-choque que consistía en una 
almohadilla llena de aire que se atornillaba a los colimadores y que estaba conectada a un 
sensor de presión en el brazo que sostenía el cabezal. De esta forma, una presión producida 
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por el contacto con el paciente activaba un sensor de presión que hacía parar inmediatamente 
el movimiento (Fig.7.6.2). 


Fig.7.6.2: Escudo de una cámara DS7 de Sopha 


El siguiente paso fue la conexión eléctrica de forma que una presión sobre una placa que 
recubría la superficie de entrada del colimador interrumpía el movimiento. Este escudo de 
seguridad se mantiene actualmente en todas las gammacámaras (Fig.7.6.3) 


Placa detectora 
de colisión 


Fig.7.6.3: Placa sensible a la presión de una cámara MPR de GE 


Actualmente todas las gammacámaras poseen un sistema de detector de contornos del 
paciente que tiene como función principal la de mantener el colimador lo más cerca posible de 
paciente, tanto en rastreos de cuerpo entero como en adquisición tomográfica. Existen 2 
métodos comercializados. Uno, que es el más común (GE, Siemens, Mediso) consiste en 
colocar unos dispositivos que sobresalen ligeramente de la superficie externa del colimador 
(que es la placa de seguridad explicada anteriormente) colocados lateralmente (Fig.7.6.4). 
Estos dispositivos consisten en dos series de diodos emisores de infrarrojos en un lado y en dos 
series de sensores de infrarrojos en el lado opuesto. De esta manera el acercamiento y 
seguimiento del contorno se consigue manteniendo el cabezal de forma que el paciente 
“corte” los haces de la fila externa pero que no corte la de la fila interna. Si se corta ésta última 
el cabezal se separa inmediatamente hasta que esto no ocurra. Este sistema tiene el 
inconveniente de hacer pasar el colimador muy cerca del paciente cosa importante para la 
resolución espacial pero que puede provocar sensación de angustia a determinados pacientes. 
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Fig.7.6.4: Sistema de “body contour” en cámaras Mediso, Siemens y GE. 


El otro método, comercializado por Philips, se basa en medir las variaciones que el cuerpo del 
paciente induce en un campo eléctrico creado por el colimador. Estas variaciones dependen 
del tamaño y distancia al colimador. (Fig.7.6.5). Este sistema permite ajustar la distancia 
mínima antes de iniciar la adquisición. Este sistema requiere de una calibración muy exacta. Se 
da el caso que para poder hacer controles de calidad de uniformidad tomográfica con auto- 
contorno, hay que recubrir el maniquí de plástico con papel de aluminio, si no, no lo detecta. 


Fig.7.6.5: Método Body Guard de los equipos Brightview de Philips (D'Ambrosio 2008). 
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8: Tipos de gammacámaras convencionales 
8.1: Gammacámaras con 2 cabezales detectores 


A fin de reducir los tiempos de exploración se han comercializado gammacámaras con dos 
cabezales para poder adquirir simultáneamente dos imágenes. Esto tiene dos ventajas ya que 
implica reducir el tiempo de exploración con lo que aumenta la “productividad” y también 
asegura la simultaneidad de imágenes y un mayor confort para el paciente. Estos dos 
cabezales deben comportarse de forma idéntica, es decir, dado que de hecho, uno sustituye al 
otro, no se han de introducir diferencias en las imágenes que sean debidas a diferencias entre 
cabezales. Si hay diferencias “fuera de tolerancia” en muchas ocasiones se producen 
artefactos que pueden ser de difícil detección visual. En la Fig.8.1.1 se muestran distintos 
modelos de gammacámaras de 2 cabezales. 
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Fig.8.1.1: Gammacámaras Genesis-ADAC, Discovery- GE en dos configuraciones y Symbia- 
Siemens 


Las gammacámaras de 2 cabezales en general permiten situar los cabezales formando distintos 
ángulos entre ellos. Hay dos configuraciones típicas. Una que consiste en estar enfrentados, 
o dicho de otra manera, haciendo un ángulo de 18012 entre ellos y la otra haciendo un ángulo 
de 902 que se emplea para estudios tomográficos cardiológicos. Algún fabricante-Siemens por 
ejemplo, ha comercializado gammacámaras sólo para cardiología con 2 cabezales fijos a 902 
(Fig.8.1.2). Obsérvese que el tamaño de los cabezales es más pequeño que las convencionales 
ya que sólo han de abarcar el miocardio. 
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Fig.8.1.2: Cámara para cardiología c. cam de Siemens 


La empresa Mediso ha comercializado una cámara para cardiología en la que el paciente está 
sentado de manera que 2 cabezales situados a 90 ? giran a su alrededor en el interior de una 
carcasa protectora (Fig.8.1.3). 


Fig.8.1.3: Cámara Cardio desk de Mediso 


La mayoría de equipos se basan en un estativo apoyado en el suelo- que es la forma 
convencional-mientras que la cámara Skylight de Philips era tal que los cabezales pendían de 
una estructura que abarcaba todo el posible movimiento horizontal y el rotacional para SPECT 
(Fig.8.1.4) 


Fig.8.1.4: Gammacámara Skylight de Philips 
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8.2: Gammacámaras de 3 cabezales detectores 


En el mercado han existido distintos modelos de gammacámaras con 3 cabezales como la 
Neurocam de GE que estaba diseñada exclusivamente para estudios tomográficos de cerebro 
con cabezales de pequeñas dimensiones y colimadores de alta sensibilidad, la que Picker 
comercializó como gammacámara PRISM de propósito general y la Trionix Triad (Fig.8.2.1). 
Actualmente Mediso comercializa también una cámara de 3 cabezales de propósito general. 


Fig.8.2.1: Gammacámaras de 3 cabezales. Neurocam-GE, Prisma-Picker, Trionix-Triad y Trio- 
Mediso. 


8.3: Gammacámaras de cuerpo entero (WB) 


8.3.1: Descripción y funcionamiento 

Estas gammacámaras permiten obtener una imagen que representa una extensión superior al 
ancho del campo de visión de la cámara. Esto se logra adquiriendo imágenes línea a línea al 
combinar un “barrido” electrónico con un movimiento mecánico (Fig.8.3.1). 


Fig.8.3.1: Exploración de cuerpo entero. Movimiento de los cabezales (Sopha DHD) 
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Una vez fijada la longitud total del rastreo y la velocidad en cm/min con la que se quiere 
realizar la adquisición, el equipo divide el movimiento en tres etapas consecutivas sin 
interrupción entre ellas. Una primera con el o los detectores inmóviles, a partir de la posición 
inicial que es el extremo del campo de visión de la cámara, y con el detector fijo se va 
adquiriendo una imagen mediante una ventana que se va ensanchando línea a línea, hasta que 
cubre todo el campo de visión. A partir de este momento el cabezal empieza a trasladarse, de 
forma que el movimiento mecánico sustituye al electrónico. De esta forma se va adquiriendo 
con la ventana que ocupa todo el UFOV hasta que el extremo del cabezal llega al final de la 
longitud programada. En este momento se inicia otro movimiento electrónico que va cerrando 
la ventana de adquisición (Fig.8.3.2). De esta forma se consigue que se haya estado 
adquiriendo durante el mismo tiempo en cada cm del recorrido al ser siempre a velocidad 
constante. 
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Fig.8.3.2: Esquema de la formación de una imagen por rastreo de cuerpo entero. 


Estas adquisiciones secuenciales forman al final la imagen completa como se muestra en la 
Fig.8.3.3 


Fig.8.3.3: Adquisición de cuerpo entero en proyección AP 


En los equipos con 2 cabezales, la adquisición se hace simultáneamente en ambos detectores 
obteniendo en un solo barrido las proyecciones AP y PA (Fig.8.3.4). Observar el detalle 
obtenido en las vértebras en PA que es debido a la proximidad del cabezal a la camilla donde 
esta tumbado el paciente. En cambio, en AP, debido a la mayor distancia, el detalle en las 
vertebras se ha desvanecido. Hay que tener en cuenta que el número de cuentas registradas 
depende fuertemente de la velocidad de barrido. Si ésta es demasiado elevada se adquieren 
menos cuentas que si va más lentamente en detrimento de la calidad de la imagen. Tiene que 
ajustarse la velocidad en función de la actividad administrada para cada gammacámara ya que 
la calidad está en función también de la sensibilidad del sistema (básicamente del colimador). 
Cuando el perfil se traza manualmente es imprescindible ajustarlo a la mínima distancia 
posible del paciente como ocurre en los contornos automáticos. 
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Fig.8.3.4: Ejemplo de adquisición WB con 2 cabezales 


En las gammacámaras sin detector de contorno se ha de reseguir el perfil “anterior” del 
paciente para ajustar la distancia y optimizar la resolución espacial. Si el equipo dispone de 
detector de contorno basta con marcar la posición inicial y final. En PA la distancia siempre es 
la misma al estar el paciente en la camilla y por lo tanto, a distancia constante. 

Existen dos tipos de equipos para cuerpo entero. Uno, que prácticamente ya no se 
comercializa, en el que todo el estativo se desplaza a lo largo de la camilla. En el segundo 
sistema, imperante actualmente, es la camilla que está motorizada y que atraviesa el estativo 


(Fig.8.3.5). 


Fig.8.3.5: Gammacámaras de cuerpo entero con desplazamiento del estativo (ADAC) y con 
desplazamiento de la camilla (Siemens). 


8.3.2: Aspectos de la calidad de funcionamiento 

La calidad de los estudios adquiridos con cámara de cuerpo entero viene determinada tanto 
por la calidad de los detectores como por la calidad del movimiento. Así, es imprescindible 
asegurar que la velocidad sea constante, tanto en los barridos electrónicos como en el 
mecánico y que sean iguales entre sí. Si no es así se produce una falta de uniformidad que 
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puede alterar la imagen (Fig.8.3.6). Lo mismo ocurre con la resolución espacial. En definitiva se 
trata de obtener con el movimiento la misma calidad que si está en reposo. 


Fig.8.3.6: Cambio de velocidad entre la fase inicial de movimiento electrónico “reposo” y la del 
movimiento mecánico (Busemann-Sokole 2001.) 


Además, si es un equipo con dos cabezales, sus imágenes deberían ser de idénticas 
características. Es interesante observar que en PA hay interpuesta una camilla y que por lo 
tanto hay una cierta atenuación que repercute en una disminución de la actividad cosa que no 
ocurre en AP, pero por otro lado, en PA la distancia es siempre la misma (y por lo tanto la 
misma resolución) mientras que en AP la distancia al paciente no es constante debido a que las 
dimensiones de los cabezales no permiten mantener siempre la misma distancia pero, en 
cambio, no hay elementos atenuadores interpuestos (Fig.8.3.7). 


Fig.8.3.7: Distancia variable entre cabezal y paciente en AP 


La velocidad de barrido ha de ser tal que se obtengan imágenes de calidad. En algunos casos, 
por presión asistencial, se ha incrementado la velocidad de barrido, por ejemplo de 10 a 12 
cm/min con un detrimento de calidad al no tener tiempo de detectar un número suficiente de 
cuentas (el número de cuentas totales es inversamente proporcional a la velocidad para una 
misma longitud de barrido). Hay que ajustar la velocidad a la sensibilidad del detector y a la 
actividad administrada. 
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8.4: Gammacámaras tomográficas (SPECT) 


8.4.1: Descripción y funcionamiento 

Las gammacámaras dotadas de movimiento de rotación alrededor del paciente se denominan 
tomográficas o de/para SPECT (Single Photon Computed Tomography) para distinguirlas de las 
cámaras PET (Positron Emission Tomography) que se basan en detectar los 2 fotones 
procedentes de la aniquilación de los positrones. 

Estas cámaras permiten la adquisición de una secuencia de proyecciones”? a ángulos sucesivos 
alrededor del paciente (Fig.8.4.1) 


Fig.8.4.1: Esquema de adquisición tomográfica 


El propósito de estas cámaras es la obtención de la distribución tridimensional a partir de 
proyecciones bidimensionales de la distribución de un radiotrazador emisor de rayos gamma 
en el paciente (Fig.8.4.2). La distribución tridimensional se obtiene mediante un programa de 
reconstrucción tomográfica que calcula estimaciones de la distribución del trazador en los 
cortes transversales, es decir, en los planos perpendiculares a lo largo del eje de rotación. 
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Fig.8.4.2: Esquema del SPECT 
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Una proyección es una imagen planar obtenida en un determinado ángulo. 
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Las proyecciones se consiguen al hacer girar los cabezales de una gammacámara alrededor del 
paciente. Actualmente la configuración más común es la de dos cabezales aunque los primeros 
tomógrafos eran de un cabezal (Fig.8.4.3). 


Fig.8.4.3: Gammacámaras tomográficas (GE Starcam, Siemens Orbiter) 


Obsérvese como las gammacámaras de un cabezal han de llevar un contrapeso para equilibrar 
el equipo en todas las orientaciones. El peso de un cabezal, aunque depende del colimador, es 
del orden de 200 kg. 

Los tomógrafos de SPECT con 2 cabezales (Fig.8.4.4) permiten dos angulaciones entre 
cabezales, es decir, un ángulo de 1802 entre ellos (paralelos) o uno de 90%, o sea, 
perpendiculares entre sí. 


Fig.8.4.4: Una gammacámara de 2 cabezales permite 2 orientaciones en las adquisiciones 
tomográficas (GE Varicam). 


Para poder ser estables con los cabezales a 902 (modo cardio) todas las gammacámaras 
presentan un estativo con una gran base para no presentar descentrajes apreciables que 
podrían influir en la rotación del conjunto. Si los detectores están a 1802 (modo paralelo) al ser 
éstos de igual masa el equipo no presenta problemas de equilibrio. 


8.4.2: Aspectos de la calidad de funcionamiento 

El peso de los colimadores varía mucho según la energía para la que han sido diseñados. Así, 
los de baja energía (LE) son de unos 40-50 kg, los de media energía (ME) de unos 95 kg y los de 
alta (HE) unos 120 kg (GE Medical systems 1998). Estas diferencias por un lado obligan a unos 
estativos muy sólidos y por otro lado implican una gran rigidez del centro de giro. En efecto, 
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una de las principales causas de artefactos debido a la rotación es la inestabilidad del eje 
alrededor del cual se efectúa el giro. El eje físico de la gammacámara y el eje “informático” que 
utiliza el programa de reconstrucción tomográfica han de coincidir en todas las proyecciones 
(ángulos). Si no es así, se deforma la imagen reconstruida en función del grado de no- 
coincidencia. La Fig.(8.4.5) muestra como la degeneración de la imagen de una fuente puntual 
depende del desplazamiento (offset) del centro de rotación para una órbita de 3602. 


Sin desplazamiento Desplazamiento de 1,4 mm 


> FS 


Desplazamiento de 5,4 mm Desplazamiento de 9,1 mm 


Fig.8.4.5: Artefacto creado por desplazamientos del centro de rotación en una órbita de 3602 
(Busemann-Sokole 2001) 


La Fig.8.4.6 muestra cómo estos artefactos se traducen en una exploración clínica de perfusión 
cerebral. La medida de 1 px, en esta adquisición, es de 3,4 mm. 


1.4 pixel offset 
2.4 pixel offset 


0.4 pixel offset 


O pixel offset - 


Fig.8.4.6: Errores generados en rotación de 3602 (Busemann-Sokole 2001) 
En Cardiología, se considera suficiente una órbita de 1802 desde -452 a +1352 (02 corresponde 


a la vertical del paciente). En este caso si existe un desplazamiento del centro de rotación, 
aparece un artefacto en forma de herradura en vez de una corona circular (Fig.8.4.7) 
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Fig.8.4.7: Artefactos por desplazamiento del centro de rotación en órbita de 1802 (Busemann- 
Sokole 2001) 


Estos artefactos, tan visibles en las pruebas de control de calidad, actúan de forma solapada en 
las imágenes clínicas, pudiendo provocar, según su importancia, alteraciones en la distribución 
del trazador que no dependen del paciente y que se pueden confundir con lesiones. Un 
mínimo offset de Y píxel (aproximadamente 1,5 mm) provoca una pérdida de resolución 
espacial tomográfica por “ensanchar” la imagen de un punto. La Fig.8.4.8 muestra el efecto de 
errores en el centro de rotación (COR) en un maniquí cardíaco con actividad homogénea. Las 
flechas indican la falta de uniformidad detectada (por defecto y por exceso) respecto a la 
uniformidad que debería tener. 


corrected data 


+3 pixels COR error 


-3 pixels COR error 


Fig.8.4.8: Artefactos generados por errores en el centro de rotación (Busemann-Sokole 2001) 


La comprobación de la constancia del centro de rotación, que es una prueba básica para 
garantizar la corrección del movimiento, se debe hacer para todos los colimadores con los que 
se hagan exploraciones de SPECT debido a sus diferencias de peso. En los equipos 
multicabezales esta comprobación, y si hace falta ajuste, se ha de hacer para cada cabezal por 
separado y en las dos orientaciones de los cabezales (paralela y perpendicular). 
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Por otra parte, sobre todo en las gammacámaras de un cabezal en las que la camilla presenta 
una parte suspendida por un extremo para que el cabezal pueda “pasar por debajo” , hay que 
considerar como posible causa de desplazamiento del centro de rotación, el pandeo debido al 
peso del paciente. (Fig.8.4.9). La inclinación del eje del paciente respecto al eje de la máquina 
es origen de un posible problema que debe controlarse. 
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Fig.8.4.9: Esquema del pandeo de la camilla 


Las gammacámaras con más de un cabezal tienen un soporte en el estativo que permite 
apoyar la camilla y evitar el pandeo de la camilla. Es por ello importante que el paciente se 
sitúe en la camilla de forma que ésta pueda apoyarse en dicho soporte. Aparentemente estos 
desplazamientos son muy pequeños, del orden de pocos mm, pero ya se ha visto cómo, 
aunque sean de pequeño valor, degradan las imágenes. (En principio, se deberían hacer, como 
prueba de aceptación, las pruebas de control de calidad para la constancia del centro de 
rotación con distintos pesos en el extremo de la camilla). 

La rotación puede ser circular, elíptica o “body contour”. En la rotación circular el operador fija 
el radio mínimo de la órbita. En el caso de órbita elíptica se marcan el radio máximo y mínimo 
(semiejes). El movimiento elíptico se consigue combinando el movimiento circular de los 
detectores con un movimiento vertical de la camilla. En el caso de seguimiento del contorno 
del paciente, los cabezales se sitúan a una distancia prefijada al paciente dando lugar a una 
órbita irregular pero aproximadamente elíptica. 

Los métodos de reconstrucción tomográfica se basan en considerar un detector “ideal” que 
gira también idealmente. Toda desviación del comportamiento “ideal” puede llevar a la 
formación de artefactos. Ya se ha descrito una de estas desviaciones, que es la falta de 
constancia del centro de rotación. Otra falta de idealización, importantísima, es la uniformidad 
de respuesta del detector. Es decir, que la respuesta a una fuente de radiación uniforme 
genere una imagen uniforme (salvo oscilaciones debidas al ruido). Una falta de uniformidad en 
un punto del campo de visión de la gammacámara genera un artefacto en forma de 
circunferencia que se superpone a la imagen detectada. En la figura 8.4.10 se muestra la 
reconstrucción de un maniquí cilíndrico lleno con una disolución homogénea de *"Tc. Cada 
imagen circular corresponde a un corte transversal de anchura igual a 1 píxel de la matriz de 
adquisición. Observamos que del corte número 10 al 36 aparecen círculos que se destacan del 
fondo uniforme. Esto indica que hay una falta de uniformidad de distinta magnitud entre estos 
píxeles, siendo algunos débiles (como entre el 10 y el 15) y algunos fuertes (como entre 17 y 
22, entre 24 y 29 y entre 31 y 36). El resto de cortes son perfectamente uniformes con el típico 
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ruido radiactivo. Para detectar estos artefactos que siempre están centrados en el eje de giro, 
es imprescindible emplear una fuente de radiación perfectamente homogénea lo cual implica 
un llenado cuidadoso del maniquí. Si éste no es uniforme, es difícil apreciar estos artefactos. 


Fig.8.4.10: Cortes transversales de un maniquí cilíndrico con actividad uniforme. 


La falta de uniformidad reflejada en estas imágenes procede del cabezal, es decir, que tanto 
puede ser debida al detector como al colimador. Hay que tener en cuenta que la 
reconstrucción tomográfica amplifica las irregularidades lo que hace imprescindible una mayor 
exigencia de uniformidad que en estudios planares y colimadores sin irregularidades. La gráfica 
de la Fig.8.4.11 muestra cómo se amplifica la falta de uniformidad planar en la reconstrucción 
tomográfica y cómo esta varía con la distancia al centro (como 1/distancia). 
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Fig.8.4.11: Amplificación de la falta de uniformidad por la reconstrucción tomográfica (IAEA 
1991) 


168 


En esta gráfica para cuantificar la uniformidad tomográfica se ha empleado como parámetro 
un contraste definido por 


Va 
C =100- =— 
Va 


donde V, indica el valor medio en el anillo circular y Vs el valor medio del fondo homogéneo 
sobre el que se destaca”. Es una definición que se ha de aplicar sobre cada anillo 
individualmente en el caso de que hubiera varios (Fig.8.4.12). 


Fig.8.4.12: Artefacto de anillo y su perfil de cuentas (a partir de Busemann-Sokole2001) 


En cambio, la uniformidad planar se cuantifica mediante la expresión de la uniformidad 
integral (descrita en 6.7.1). El valor de cada pixel obtenido por reconstrucción tomográfica no 
es directamente cuentas, sino un número que representa las cuentas que podrían haber dado 
lugar a los valores de las imágenes a partir de las cuales se han obtenido (IAEA 1991). Es como 
si en el centro se concentrara la “perturbación” y que la distancia al centro la fuera 
“diluyendo” al repartirla sobre una mayor longitud o área. 

Si la matriz empleada para la corrección de la sensibilidad no tiene suficiente número de 
cuentas o, lo que es lo mismo, presenta un nivel de ruido apreciable, esta matriz “correctiva” 
introducirá alteraciones que al girar alrededor del objeto forman anillos. La Fig.8.4.13 
muestra esquemáticamente como ocurre. 


39 ' A E ae is . = e 
En la literatura existen numerosos trabajos sobre cuantificación de la uniformidad tomográfica. No se 
ha conseguido todavía un consenso. 
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Fig.8.4.13: Esquema de la generación de artefactos circulares por una matriz de corrección 
inadecuada (a partir de IPEM 1983) 


La Fig.8.4.14 es un ejemplo de cómo van desapareciendo los artefactos circulares a medida 
que aumenta el número de cuentas acumuladas en la matriz de corrección (flood) ya que 
disminuyen las grandes fluctuaciones estadísticas al bajar el nivel de ruido. 


FLOOD = 9.5 M FLOOD = 2 Mm FLOOD = 10 M 


Fig.8.4.14: Efecto del número de cuentas en la matriz de corrección de sensibilidad (a partir de 
Busemann-Sokole 2001). 


Una frecuente fuente de falta de uniformidad es emplear matrices de corrección no 
actualizadas. En efecto, la electrónica (principalmente los fotomultiplicadores) sufre derivas 
que influyen principalmente en la determinación de la energía que deben ser corregidas 
periódicamente. Si éstas no se corrigen o se aplican mapas de corrección inadecuados las 
consecuencias son indeseables. Lo mismo ocurre si los mapas de corrección de uniformidad no 
corresponden al isótopo empleado en la exploración (Fig.8.4.15) 
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Fig.8.4.15: Artefacto circular por falta de uniformidad de un SPECT con 
corrección de *"TC (Busemann-Sokole 2001) 


11M a y mapa de 


Las irregularidades que pueden existir en un colimador provocan también artefactos circulares 
como se esquematiza en la Fig.8.4.16 en la que una irregularidad hace que el diámetro de un 
orificio sea mayor a expensas del colindante que es menor del resto. Esto genera un número 
de cuentas distinto que repercute en todas las proyecciones generándose una circunferencia. 


irregularidad 
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colimador 
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Fig.8.4.16: Esquema de la generación de artefactos circulares por colimador defectuoso (a 
partir de IPEM 1992) 


Independientemente del origen de los artefactos en anillo, su repercusión en los estudios 


clínicos es de gran impacto. En la Fig.8.4.17 se muestra el efecto que tiene lugar cuando los 
artefactos circulares se superponen a una imagen de perfusión cardíaca. 
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Fig.8.4.17: Efecto de artefactos en anillo sobre estudios cardíacos (Zaret 2010) 


Por otra parte es importante asegurar que las características de la detección no varían al girar. 
Así, por ejemplo, se han descrito casos de variación de la uniformidad en algún ángulo debida 
a un aumento de la temperatura provocada por un ventilador de refrigeración de un cabezal 
cuya eficacia variaba según su inclinación. Otro ejemplo es del un fotomultiplicador cuyos 
contactos eléctricos estaban flojos y variaban con el ángulo (Fig.8.4.18). 


Fig.8.4.18: Falso contacto de un fotomultiplicador en tres ángulos sucesivos (Busemann - 
Sokole 2001) 


Aunque las gammacámaras dispongan de blindaje magnético, éste no es absoluto, por lo que 
debe tenerse en cuenta la intensidad de campos magnéticos generados por un equipo de 
resonancia que pueda estar cerca. Puede también ocurrir que la radiactividad procedente de 
un paciente cercano a una gammacámara SPECT haga aumentar el número de cuentas en 
determinadas proyecciones, alterando consecuentemente las condiciones supuestamente 
ideales de la detección. 

La reconstrucción tomográfica supone, como ya se ha dicho, que la detección es perfecta. En 
principio la reconstrucción supone un detector único. Si se emplean dos detectores y cada uno 
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de ellos recorre la mitad de la órbita, no pueden existir diferencias entre ambas mitades, 
Ambos detectores han de tener la misma sensibilidad y un registro de coordenadas perfecto, 
esto es, que no hayan desplazamientos de las posiciones entre ellos. La Fig.8.4.19 muestra las 
consecuencias de la diferencia relativa (RDE: 100% es la igualdad) de sensibilidad entre 
detectores en imágenes obtenidas de un maniquí. Cabe destacar una pérdida de resolución a 
medida que aumenta la diferencia. 


RDE SPECT DELUXE Phantom 


100% 


54% 


Fig.8.4.19: Deficiencias debidas a la diferencia de sensibilidad de detectores (Weber 1997) 
Los errores de registro, es decir, el que las imágenes de un detector estén desplazadas 


respecto al otro, generan artefactos como si hubiera un desplazamiento del eje de giro o que 
el paciente se hubiera movido. 
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9: Gammacámaras "No Anger" 


Se entiende por gammacámaras "No Anger" aquellas gammacámaras que difieren 
profundamente en algún aspecto del esquema original que consiste en un cristal de centelleo 
sobre el que se aplica una batería de fotomultiplicadores y en el cálculo de las coordenadas 
por ponderación de las señales de éstos. Existen distintas configuraciones basadas en cristal de 
centelleo y otras, más recientes, que aplican directamente detectores de estado sólido. 

9.1: Cristal de centelleo + Fotomultiplicador sensible a la posición 

En este apartado pueden considerarse algunas gammacámaras de pequeñas dimensiones para 
la detección del ganglio centinela que emplean un cristal acoplado a un fotomultiplicador 
sensible a la posición como la de la figura 9.1.1 


Fig.9.1.1: Cámara "Sentinella" con un fotomultiplicador sensible a la posición (Oncovision) 


El fotomultiplicador sensible a la posición consta de una estructura bidimensional de dínodos 
que amplifican separadamente según la posición en que se haya excitado el fotocátodo 
(Fig.9.1.2 ). De esta forma se generan directamente imágenes sin recurrir a la lógica de Anger 
(ver anexo A6). 
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Fig.9.1.2: Esquema de un fotomultiplicador sensible a la posición (Hamamatsu 2007) 
9.2: Cristal de centelleo + colimador móvil 


La gran demanda de equipos dedicados a Cardiología Nuclear (sobre todo en USA) ha llevado 
a comercializar equipos específicos para tal fin. Así, la cámara CardiARc consiste en un cristal 
curvo de Nal(TI) al que están acoplados fotomultiplicadores. Dispone de un colimador de 
plomo rotatorio con rendijas para la adquisición simultánea a distintos ángulos (Fig.9.2.1). El 
detector forma un arco de 1802 de modo que se adquieren proyecciones como si girara un 
cabezal de una gammacámara convencional. 
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Fig.9.2.1: Gammacámara CardiARC (Cardiarc Ltd.) 
9.3: Cristal de centelleo + fotodiodos 


La empresa Digirad comercializa el equipo Cardus para cardiología que emplea centelleo 
sólido. Se emplean cristales de Csl(TI) de 6x6 mm y cada uno de ellos acoplado a un fotodiodo 
de Silicio con un total de 768 micro detectores. Para el cálculo de la posición de los centelleos 
emplea la lógica de Anger y la resolución en energía es del orden del 8%. Los equipos pueden 
tener uno, dos o tres cabezales y en SPECT es el paciente sentado quien gira frente a los 
detectores un arco de 2022 (Fig.9.3.1). 


Fig.9.3.1: Gammacámara Cardus (Digirad Corp.) 


También del mismo fabricante son las cámaras ERGO para estudios estáticos y dinámicos que 
por la ligereza de su cabezal se orientan a mano (Fig.9.3.2). Etas cámaras emplean los mismos 
detectores que la Cardus. 
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Fig.9.3.2 Cámara Ergo (Digirad Corp.) 
9.4: Detectores de estado sólido 


La comercialización a precios razonables de cristales de CdZnTe (CZT) y de CdTe a dado pié a la 
aparición de distintos equipos para Medicina nuclear. Estos cristales forman los detectores de 
estado sólido, es decir, convierten directamente la radiación gamma en impulsos eléctricos, 
evitando el cristal de centelleo. Los detectores basados en CZT tienen una resolución en 
energía del orden del 6% mientras que el Nal(TI) proporciona, como mucho, una resolución del 
9,5%. Los cristales de CZT son de pequeñas dimensiones (- 2-3 mm) de modo que se disponen 
en forma de matrices con lo que cada cristal corresponde a una celda de la matriz de imagen. 
Estos detectores tienen además, debido a la conversión directa de fotones a electrones, una 
sensibilidad superior a la de la detección convencional (ver anexo A9). 


9.4.1: Mini cámaras manuales 

Con esta tecnología se han comercializado distintas cámaras de pequeñas dimensiones 
(Fig.9.4.1) como sondas de quirófano con imagen para la localización, por ejemplo, del ganglio 
centinela. Éstas constan de una matriz de 16x16 cristales (256 cristales). 


Y 


Fig.9.4.1: Cámara manual (Knoll 2014) con CZT y cámara con CdTe Minicam 2 (Euromedical) 


9.4.2: Cámaras para cardiología 

La empresa Spectrum Dynamics comercializa los equipos para cardiología D-SPECT. Este 
equipo consta de 9 detectores en forma de columna (Fig.9.4.2) formando un arco de 902, 
Cada uno de ellos consta de 1024 (64x16) detectores CZT con un colimador de orificios 
cuadrados del mismo tamaño que los CZT. 
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Detector 
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Column Collimator Detector Array 
Fig.9.4.2: Detectores del D-SPECT (Patton 2007) 
Estos detectores se orientan automáticamente hacia el corazón en una adquisición previa de 1 


min para localizar el corazón. La adquisición se realiza haciendo girar los detectores entre los 
límites detectados en el paso previo (Fig.9.4.3). 


Fig.9.4.3: D-SPECT y esquema de la disposición de las columnas detectoras (Patton 2007) 


Este equipo, comparado con una cámara para cardiología con detectores convencionales tiene 
8-10 veces más sensibilidad. 

La tecnología Alcyone de GE Healthcare también utiliza detectores CZT equipados esta vez con 
19 colimadores pin-hole fijos (Fig.9.4.4). Cada pin-hole está acoplado a 4 detectores CZT. La 
adquisición se hace simultáneamente y los colimadores están dispuestos en 3 filas, la central 
perpendicular al eje del paciente y las de los extremos, inclinados 5% . De esta forma se 
consigue una adquisición 3D. 


Transaxial plane Axial plane 


Fig.9.4.4: Tecnología Alcyone y Discovery 530c (Slomka 2014+ Ge Healthcare) 
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La figura 9.4.5 muestra los colimadores así como los detectores CZT acoplados a cada pin-hole. 


Fig.9.4.5 Conjunto de colimadores y módulo detector CZT ( Slomka 2014) 


9.4.3: Cámaras de propósito general 

En el modelo Discovery 870 de GE (Fig.9.4.6) se han substituido los cabezales convencionales 
por cabezales formados por detectores CZT. Cada cabezal consta de 130 detectores CZT cada 
uno de los cuales tiene 256 cristales. Utiliza el mismo tipo de detectores que en la cámara 
cardiológica, cada celda es de 2,4 mm de lado. 


Fig.9.4.6: Gammacámara Discovery 870 (GE Health care) 


La misma empresa que ha desarrollado el equipo para Cardiología D-Spect, ha comercializado 
recientemente una cámara de propósito general basada en 12 detectores CZT que se ajustan 
automáticamente al contorno del paciente. Cada brazo tiene en su interior un detector 
oscilante como ocurre en el D-SPECT. Estos equipos adquieren directamente en SPECT de 3609 
(Fig.9.4.7) y a partir de los estudios originales se obtienen imágenes planares y de cuerpo 
entero mediante software. 


180 


Bibliografía 

Referencias 

CardiArc. http://www.cardiarc.com 

Digirad Corp. https://www.digirad.com 

Euromedical Instruments. https://www.em-instruments.com. 
Ge Healthcare. https://www.gehealthcare.com 


Hamamatsu. Position sensitive photomultiplier tubes. General catalogue. Hamamatsu 
photonics. July 2007 


Knoll P., Mirzaei S., Schwenkenbecher S.K., Barthel T.Performance Evaluation of a Solid-State 


Detector Based Handheld Gamma Camera System. Frontiers in Biomedical Technologies vol 1, 
number 1, 2014. 


Oncovision- info(Woncovision.com 


Patton J.A., Slomka P.J., Germano G., Berman D.S:. Recent technologic advances in nuclear 
cardiology. J Nucl Cardiol 2007;14:501-13. 


Slomka P.J., S. Berman D.S, Germano G.New Cardiac Cameras: Single-Photon Emission CT and 
PET. Semin Nucl Med 44:232-251 C 2014 


Spectrum-dynamics.com .2021. 


181 


10: Tomógrafos de positrones 


La tomografía por emisión de positrones (PET) es actualmente la técnica con más auge de la 
Medicina Nuclear. Se le denomina Imagen Molecular (Molecular Imaging) para diferenciarla de 
la técnica clásica de imagen que utiliza radiofármacos emisores gamma. Al emplear emisores 
de positrones, es decir, emisores de partículas con carga eléctrica, su detección se lleva a cabo 
indirectamente gracias a la interacción que se produce en el cuerpo del paciente. Esta 
interacción genera dos rayos gamma que son detectados en el exterior mediante equipos 
basados en detectores de centelleo o, ya actualmente, de estado sólido. 


10.1: Emisión y aniquilación de positrones 


10.1.1: Elementos emisores de positrones 

Los elemento emisores de positrones son aquellos núcleos con exceso de protones que logran 
su estabilidad convirtiendo un protón (p) en un neutrón (n) y un positrón (e*) y que se lleva el 
exceso de energía que tenía el protón junto con un neutrino (v) de masa prácticamente nula. 
Este proceso da lugar a la radiación f”. La energía del positrón no es fija, puede variar entre O y 
una energía máxima que depende de cada núcleo. La distribución de probabilidad de la 
energía tiene el máximo alrededor de 1/3 de la energía máxima (Fig. 10.1.1). 


pton+et+ y 


Intensity (a.u) 
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Fig.10.1.1: Espectros de energía de 3 emisores B* empleados en PET (Alva-Sánchez 2016) 


La conversión de un protón se traduce, a nivel atómico, en que el número atómico (Z) (que se 
refiere a la carga eléctrica) disminuye en una unidad manteniéndose la masa atómica (A) 


PX > Y + et+ yv 


En algunos de los isótopos empleados en PET esta desintegración se concreta en los siguientes 
ejemplos 
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Uc>UB+ et y 

BN >ÍiPC+et+ y 

B0>BÚN+ et+ y 

LF>SIi0+et+v 
y el empleado para la calibración de los tomógrafos 

Ga > $Zn+ et+ y 

Al tratarse de radiación PB, la energía de los positrones presenta una distribución continua 
(Fig.10.1) que se caracteriza por sus valores medio y máximo. 


La tabla 10.1.1 presenta estos valores para los radioisótopos anteriores así como su período de 
semidesintegración. 


Radionúclido Energía media Energía máxima Periodo de semi- 
(keV) (keV) desintegración 

(min) 

6 394 970 20,4 

EN 488 1200 10 

=0 720 1730 2 

sl 250 640 109,8 

Ga 1287 1900 67,7 


Tabla 10.1.1: Características de algunos radionúclidos empleados en PET 


Los radioisótopos emisores B* empleados en PET presentan en general unos períodos de 
semidesintegración muy breves en comparación con los emisores y empleados en Medicina 
nuclear. El F puede ser distribuido desde un centro productor con relativa facilidad mientas 
que *c, n y WO precisan de un ciclotrón en la misma unidad asistencial. El Ga se obtiene de 
generadores Ge/Ga siendo una de sus aplicaciones la calibración de los tomógrafos. 


10.1.2: Aniquilación de positrones 

La radiación f* al estar formada por positrones (e) interactúa con el medio material como 
carga eléctrica, es decir, mediante interacción eléctrica de Coulomb (ionización, excitación) por 
lo que tiene un comportamiento errático hasta perder prácticamente toda su energía. Cuando 
esto ocurre, al ser el positrón la antipartícula del electrón (idénticos excepto en el signo de la 
carga eléctrica), el positrón interactúa con un electrón del medio material (cuerpo del 
paciente) aniquilándose ambas partículas. Esta reacción de aniquilación convierte la masa de 
ambas partículas en energía según la expresión E=mc? , energía que se expresa en forma de 2 
fotones y de 511 keV emitidos simultáneamente en la misma dirección y sentidos opuestos 
(Fig.10.2). Si el e* no estaba absolutamente en reposo respecto al e-, esta pequeña diferencia 
se traduce en una ligera desviación de un fotón respecto al otro llamada colinealidad” (para 
más detalles ver anexo Al) 

Se puede resumir la interacción de positrones con electrones diciendo que se producen 2 
fotones de 511 keV simultáneamente, y formando un ángulo de = 1802. 


40 . a a .z 
De esta forma se cumple uno de los principios fundamentales de la Física que es el de la conservación 
del momento cinético. 
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Fig.10.1.2: Esquema de la reacción de aniquilación e*+ e”. d es el alcance del e”. 


Este fenómeno permite por lo tanto detectar exteriormente la emisión de los positrones. Por 
otra parte, el alcance, que es la distancia entre los punto de emisión y aniquilación incide 
directamente en la calidad de las imágenes al afectar su resolución espacial. El alcance es 
propio de las partículas cargadas que es de origen físico, no instrumental, y cuyo valor 
depende tanto del medio que atraviesan como de su energía (Fig.10.1.3) 


ISE in Water Ga in Water 


y r - r r 1 - r 


y (cm) 
y (cm) 


3 2 i Y 2 


x (cm) j x (cm) 
'SF in Lung Ga in Lung 


a Pm 
= E 
a” 4 > + 
> > ' 
1 1 
1 , 1] 0 1] 2 1 * 1 0 2 
x (cm) x (cm) 


Fig.10.1.3: Imágenes de la dispersión de e+ para dos energías y dos tejidos (Herraiz 2021) 
10.2: Detección de positrones 


La detección de positrones se lleva a cabo por la detección de los fotones producidos en su 
aniquilación. Al contrario de lo que ocurre con la radiación y, en la que el medio entorpece su 
detección, los positrones se detectan gracias precisamente al medio en el que son emitidos. 
Para ello se emplean las características de su aniquilación como son la energía, la 
simultaneidad y la direccionalidad de los fotones. 
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La direccionalidad hace que deban usarse detectores situados en una misma recta, 
enfrentados entre sí y la simultaneidad implica que haya un circuito que determine el tiempo 
transcurrido entre los impulsos generados por cada detector para decidir si han sido emitidos 


simultáneamente. Para la energía 


hay que tener en cuenta la posibilidad de pérdida de energía 


"aceptable" debido al efecto Compton por la interacción de los fotones y con el paciente 


(Fig.10.2.1). 


Fig.10.2.1: Esquema de la detección de la aniquilación de un positrón 


Después de la detección, se debe comprobar que la energía esté alrededor de los 511 keV. 
Para ello se utiliza un circuito selector-discriminador que genera un pulso cuando el fotón 
detectado está entre una energía límite inferior (LLD) y una superior (ULD) que están 
prefijados. Una energía superior a 511 keV se justifica por las variaciones aleatorias de la 
ganancia de los detectores que pueden dar lugar a estimaciones de la energía superiores a la 


máxima (Fig.10.2.2). 


Amplitud del pulso 


511 KeV 
-LLD 


Fig.10.2.2: Esquema del mecanismo de la ventana de energía (Gispert 2013) 


A partir de disponer de pulsos energéticamente válidos hace falta comprobar su simultaneidad 


(Fig.10.2.3). 
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Fig.10.2.3: Esquema detección en PET (Gispert 2013) 


Para ello se utiliza un temporizador que se pone en marcha (a cero) cuando un fotón de 
energía "correcta" incide en él. Si llega un fotón también de energía "correcta" en uno de los 
detectores enfrentados al primer detector, entonces el temporizador mide el tiempo 
transcurrido entre el primer impulso y el segundo impulso. Si este tiempo es menor que el 
valor de una ventana de aceptación de anchura 27 (de 4 a 12 ns) entonces se considera que 
ambos fotones provienen de una misma aniquilación. 

Si provienen de una misma aniquilación significa que la aniquilación se sitúa en algún punto de 
la recta que une los dos detectores. Esta recta se denomina línea de respuesta (LOR=line of 
response). Una LOR es por lo tanto 1 cuenta (una detección). La actividad detectada se mide 
como cuentas/segundo que es lo mismo que LORs/segundo. 

La tasa detectada (cuentas/s) viene dada por la probabilidad conjunta (por ser coincidencias) 
de los detectores que es el producto de probabilidades por la actividad de la fuente. Esto hace 
que la tasa global sea el producto de las tasas de cada detector” 


10.3: Codificación de las líneas de respuesta 


Las LORs son rectas entre 2 detectores y la forma primaria de identificarlas es dando la 
expresión de una recta que pasa por dos puntos, asignando a cada detector unas coordenadas 
(X,Y) . Esto significa que serían necesarios 4 valores (Xa,Ya), (Xs,Ys) para la LOR entre el detector 
A y el detector B. Dado que en la emisión los fotones no tienen una dirección determinada, 
sino que se distribuyen por un igual en todas direcciones, los detectores han de disponerse 
según una circunferencia para poder detectar en los 3602. Para facilitar la identificación y 
gracias a la simetría circular se emplean coordenadas polares. Con esta representación se 
logran dos cosas: una, reducir la cantidad de información necesaria para identificar cada LOR y 
dos, que al tratarse de una simetría circular, las coordenadas tienen una interpretación directa 


* Sea una fuente de actividad A. La tasa T detectada por un detector es T= p- A, siendo p la probabilidad 
de detección. La probabilidad de detectar "simultáneamente" en 2 detectores es p,,=p'p, por lo que la 
tasa detectada en coincidencia es T,,=p1>'A.Es consecuencia de la "regla de la y" de combinación de 
probabilidades. 
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de la disposición circular, mientras que las cartesianas no (Fig.10.3.1). Las coordenadas 
polares son el radio o distancia al centro de la circunferencia donde están situados los 
detectores y el ángulo "q" respecto a una referencia que normalmente se toma en sentido 
vertical. 


(XaYa) (6 Ys) 50 


coordenadas cartesianes Coordenadas polares 
Fig.10.3.1: Equivalencia de identificación entre coordenadas cartesianas y polares 


La detección de aniquilaciones no genera directamente una imagen de la distribución de 
radiofármaco como en el caso de la Medicina nuclear con emisores y. En efecto, una 
gammagrafía es un histograma en dos dimensiones, es decir, en una gammacámara cada 
detección tiene unas coordenadas cartesianas lo que permite acumular cuentas en casillas 
(celdas) que corresponden a estas coordenadas. En PET, y también en SPECT (como un 
segundo paso) se emplean coordenadas polares lo que hace que se puedan visualizar las 
cuentas mediante su clasificación por la distancia al centro (radio r) y por ángulo (q). Esta 
representación, llamada sinograma, muestra como varia la actividad (número de LORs) según 
el ángulo en función de la distancia al centro y fijada una distancia al centro como lo hace 
según el ángulo. De hecho, es la representación ordenada de las líneas de respuesta 
(Fig.10.3.2). 


Fig.10.3.2: Esquema de la formación del sinograma. A cada LOR le corresponde un punto en el 
sinograma. 
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Como que cada línea de respuesta le corresponde a un punto (celda) del sinograma el 
contenido (color) de cada uno de estos puntos es la actividad detectada, es decir, el número de 
LORs con aquellas coordenadas. 

A estas representaciones se les llama sinogramas porque son la representación de la curva que 
describe la proyección de un punto sobre un diámetro al recorrer una circunferencia. Esta 
curva se describe mediante una función seno. La figura 10.3.3 presenta esta descripción. 


PET Sinograms 


Displacement 
Fig.10.3.3: Sinograma de un punto a distancia fija del centro (a partir de Fahey 2008) 


Como un cuerpo extenso se considera compuesto de puntos, su sinograma también será la 
composición de los sinogramas individuales, como se ejemplifica en la figura 10.3.4 


PET Sinograms 
Ñ e ES ba CA 
Point Source Brain 


Fig.10.3.4: Sinograma de un punto y de una distribución de puntos (cerebro) (Fahey 2008) 
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Dado que el método de coincidencias no genera directamente una imagen del interior del 
objeto estudiado, es imprescindible aplicar un método de reconstrucción tomográfica después 
de la adquisición (cuyos fundamentos se describen en los capítulos 17 y 18). 


10.4: Gammacámaras para PET 


En base a las consideraciones sobre la detección se deduce que los tomógrafos para PET 
consistirán en un conjunto de detectores dispuestos alrededor del paciente para obtener un 
gran número de LORs simultáneamente. De hecho bastan dos detectores que giren alrededor 
del paciente. Aprovechando la tecnología de las gammacámaras para SPECT y para ofrecer 
equipos mucho más económicos se comercializaron, sin mucho éxito, equipos convencionales 
de SPECT con capacidad para PET (Fig.10.4.1). 


Fig.10.4.1: Gamma cámara HD3 E.Cam duet* para PET (Siemens) 


Estos equipos tenían cristales de centelleo de Nal(TI) de mayor grosor del usual para fotones 
de 511 kev (1'") y con una electrónica adicional para las coincidencias que operaban sin 
colimador o con colimador con un rendimiento muy bajo (Fig.10.4.2) . El grosor del cristal no 
era el óptimo para exploraciones de baja energía (%"TC) lo que se traducía en una ligera 
pérdida de resolución espacial aunque se ganaba en sensibilidad. 
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SIEMENS EXACT SIEMENS GE QUEST DUAL HEAD HIGH ENERO Y 


HR+ ADVANCE ART GAMMA CAMERA COLLIMATOR 
POSITRON CORP COINCIDENCE MODEF 
PET SYSTEMS GAMMA CAMERAS 


Fig.10.4.2: Comparación de sensibilidades entre tomógrafos y gammacámaras adaptadas a PET 
(Phelps 1998) 


10.5: Evolución de los tomógrafos PET 
Los primeros equipos para la detección de positrones para aplicaciones médicas fueron 
"scanners" o rastreadores con movimiento rectilíneo (Fig.10.5.1), como unos gammágrafos 


lineales de dos cabezales trabajando en coincidencia que permitían localizar y determinar el 
tamaño de lesiones. Permitían obtener lo que se podrían llamar "positografías". 
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5 - 


Fig.10.5.1: Equipo de Brownell y Aronow de 1953. Resultado de un rastreo con este equipo 
(Holm 2018) 


Posteriormente, estos mismos investigadores del Massachusets General Hospital (MGH) 
desarrollaron en 1969 un equipo estático consistente en dos cabezales con una batería de 
detectores de centelleo en coincidencia (Fig.10.5.2) que denominaron "positron camera". 


Fig.10.5.2: Positron camera del MGH (Jones 2017) 


En 1971 Chesler presentó las primeras imágenes tomográficas obtenidas al dotar de 
movimiento circular alrededor del paciente los cabezales de la cámara de positrones y emplear 
como método de reconstrucción el empleado en los tomógrafos de Rx (CTs). Esta disposición 
era muy sensible a coincidencias no procedentes del paciente con lo que hacía imprecisa la 
esperada cuantificación de la actividad. 

En 1974 Ter-Pogossian, Phelps, Hoffman y Mullani desarrollaron el primer equipo que permitía 
detectar simultáneamente en 360% (al que bautizaron Positron Emission Transaxial 
Tomograph: PETT) y que solventaba en gran parte los problemas de falsas coincidencias. Para 
ello se optó por una distribución hexagonal como se muestra en la figura 10.5.3. 
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Fig.10.5.3: Prototipo de PETT (Ter-Pogossian 1975) y esquema del equipo ECAT Il (Jones 2017) 


Este esquema sirvió de base para desarrollar y comercializar por la empresa ORTEC los equipos 
ECAT (Emission Computerized Axial Tomograph) que se difundieron ampliamente basados en 
el PETT Ill (de Phelps). Como se observa, los detectores estaban agrupados por bloques 
formando un hexágono del grosor de un detector. Al estar a 602 cada detector, para cubrir 
3602 bastaba con girar 302 todo el conjunto de detectores. La limitación era que sólo cubría un 
campo de visión muy estrecho, de hecho, un sólo corte transversal, lo que hacía que el 
paciente tuviera que moverse según el eje del detector (como ocurre también actualmente 
para los equipos de cuerpo entero) (Fig.10.5.4). 


Fig.10.5.4: Equipo PETT I!l (Phelps 1975) 


A continuación se desarrollaron equipos con los detectores dispuestos circularmente como 
ocurre en la actualidad y al disminuir el tamaño de cristales y fotomultiplicadores se consiguió 
poder adjuntar varios anillos de detectores para obtener simultáneamente distintos cortes 
transversales consecutivos. Este paso se consiguió al sustituir los cristales de Nal(TI) por 
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cristales de BGO* que no requerían tanto espesor para detectar los 511 keV. En estos equipos 
cada cristal estaba conectado a un fotomultiplicador. 

Un paso muy importante para reducir las dimensiones de los detectores y aumentar sus 
prestaciones fue el empleo de bloques de 4 fotomultiplicadores aplicados a un conjunto de 
8x4 (32) pequeños cristales de BGO que fue desarrollado por la empresa CTI (Fig.10.5.5) que 
fue absorbida por Siemens posteriormente y que constituye el esquema básico de otros 
fabricantes. 


8x4 cristales— 4 PMT 
ECAT 93x 


1 cristal — 1 PMT 
ECAT 911 


8x8 cristales-4APMT 
ECAT 95x = ECAT HR 


8x8 cristales 
de 4x4x30 mm 
ECAT HR+ 


Fig.10.5.5: Evolución desde 1 cristal -1 fotomultiplicador (diseño "original") al de múltiples 
cristales y 4 fotomultiplicadores (European Medical) 


De esta forma, utilizando la lógica de Anger de las gammacámaras se conseguía una 
resolución mucho mejor que con 4 cristales acoplados directamente a sus respectivos 
fototubos dado que la resolución espacial venía fijada, en última instancia, por el tamaño de 
los cristales de centelleo ( Fig.10.5.6) 


Tomographic (x) 
Energie 


511 keV 


Axial (z) 


x =(A+B) (C+D) /(A+B+C+D) 


— “Anger” 


z=(B+D) (A+C) /(A+B+C+D) 


EXACT HR Block 


Fig.10.5.6: Esquema del cálculo de las coordenadas con un bloque de cristales (8x8) con 4 
fotomultiplicadores (Lecomte 2005) y un bloque real (Siemens) 


* BGO=Germanato de bismuto=Bi¿Gez0;».- LSO=Ortosilicato de lutecio dopado con Cerio =LuzSiOs(Ce) 
LYSO= Ortosilicato de lutecio dopado con itrio y Cerio (Lu ; g Y. , SiO ; :Ce) 
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Los tomógrafos ECAT 911 (de CTI/Siemens) fueron los primeros equipos comercializados con 
esta innovación tecnológica (Fig.10.5.7). 


Fig.10.5.7: Equipo ECAT (CTI, Siemens) 


GE HealthCare (GE), por su parte, optó por utilizar bloques de 4 cristales y 2 PMT en sus 
equipos Advance (Fig.10.5.8) 


Fig.10.5.8: Bloques de 2 PMT en equipos Advance NXi de GE (Fahey 2008) 


Philips en vez de agrupar por bloques, utilizó una disposición de PMT sobre una distribución de 
pequeños cristales (Fig.10.5.9) en su modelo Gemini. 
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PMTs 


cristales 


Fig.10.5.9: Solución con multicristal desarrollada por Philips (Zanzonico 2004). 


El número de cristales se ha ido incrementado a lo largo del tiempo, desde un cristal único (de 
Nal(TI) por fotomultiplicador como en el Therascan a 4 por cada 13x13 (169) cristales en el 
Biograph HR de Siemens con cristales de LSO. (Fig.10.5.10) 


Therascan 
1981 (89) Biograph Hirez 
; 1991 2005 
single detector 
4*4 block . 
20'35 mm ica 


612 mm 
total $ 256 4'4 mm 
total + 4096 total 4 24336 


Fig.10.5.10: Evolución del número de cristales de los bloques (Holm 2018) 


Actualmente los cristales suelen ser de 4x4x20 mm de LSO o de LYSO cuyo tiempo de 
decaimiento es muy inferior al de BGO. 

Los cristales de centelleo determinan las características básicas de la detección tanto por sus 
propiedades como por sus dimensiones. Algunos fabricantes utilizan cristales de distinto tipo 
y de distinto tamaño en función del empleo que se dé al equipo. La siguiente tabla (10.5.1) 
muestra los cristales empleados actualmente en los equipos de PET clínicos. Se ha incluido el 
Nal(TI) para tener una referencia respecto a las gammacámaras. LSO y LYSO tienen 
prestaciones equivalentes”, 


8 LYSO se desarrolló por razones de conflicto de patentes comerciales entre Siemens y GE 
Healthcare. 
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En ella se exponen 3 parámetros básicos como son el tiempo de decaimiento, la densidad y la 
producción de luz. La densidad informa de la probabilidad de interacción por lo que a mayor 
densidad los cristales pueden ser de menor longitud. La producción de luz indica mejor 
resolución en energía ya que ésta depende estadísticamente del número de fotones generados 
en cada centelleo. La constante de tiempo indica la velocidad con la que el cristal genera los 
fotones para ser detectados. Este parámetro es de la mayor importancia junto con el número 
de fotones producido por incidir directamente en la resolución temporal (Tabla 10.5.1) 


SCINTILLATOR Nal(Tl)  BGO 
Rel. Light Output 100) 15-20 
Peak Wavelength (nm) 410 480 
Decay Constant (ns) 230 500 


Density (g/mL) 3.67 
5 


Effective Z 1 
Index of Refraction 1.85 


Hygroscopic ? 


Tabla 10.5.1: Prestaciones de los cristales de centelleo empleados en PET (Fahey 2008) 


La resolución temporal, como ya se ha definido en otro tipo de equipos, es una medida del 
tiempo que ha de transcurrir entre dos detecciones sucesivas para poderlas detectar por 
separado, es decir, como distintas. En PET, esto es particularmente importante ya que la 
detección se basa en coincidencias temporales. La resolución temporal se obtiene de la 
combinación de la resolución temporal de los dos detectores que intervienen en la obtención 
de una LOR al trabajar en coincidencia. Los equipos actuales tienen una resolución entre 2 y 
12 ns. Este valor es el que permite fijar la amplitud de la ventana de aceptación en un 
tomógrafo de modo que sólo se admitan 2 impulsos si la diferencia de tiempos es menor que 
la resolución temporal del equipo. 

La formación de los pulsos requiere un tiempo regido fundamentalmente por el tiempo de 
decaimiento del cristal. La obtención de cristales rápidos y “luminosos” ha permitido 
comercializar la técnica de optimización por tiempo de vuelo (Time-Of-Flight). 

Las mejores técnicas han conducido consecuentemente a una evolución de la calidad de las 
imágenes tanto en resolución como en sensibilidad como se observa en la figura 10.5.11. 
Vemos como la calidad ha ido ligada a la naturaleza de los cristales de centelleo y a sus 
dimensiones. 
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Fig.10.5.11: Evolución de las imágenes de PET en función de la tecnología (a partir de 
Thompson 2019 y Fisher 2016) 


10.6: Estructura de los tomógrafos PET 


Actualmente los tomógrafos para PET consisten en una serie de anillos de detectores (10.6.1) 
que delimitan el campo útil. 


Anillosde detectores 


Fig.10.6.1: Anillos de un tomógrafo (Siemens) 


Los detectores están constituidos por bloques (en Siemens y GE) o por una distribución 
continua de cristales a los que se acoplan los fotomultiplicadores (en Philips). Ambas 
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geometrías, aunque implican un modo de agrupación de los fotomultiplicadores distinto, se 
aproximan a una distribución circular de forma poligonal. 

El número de cristales, que muchas veces en este contexto, se denominan detectores, es muy 
elevado. La tabla 10.6.1 muestra estos valores para algunos modelos de tomógrafos 
comercializados hasta 2008. 


GE Discovery STE GE Discovery ST 


4.7163x30 | 6.2 x 6.2 x 30 


Atten Corr 


Tabla 10.6.1: Algunas características de equipos PET (Fajey 2008) 


De una forma u otra los fotomultiplicadores y los cristales se agrupan en módulos que 
formarán el anillo del tomógrafo (Fig.10.6.2) 


Crystal elements 


and photomultiplier 


q ' 
ed 


Detector block 
= 


y 


Detector blocks E 
and front-end ak ; 
electronics ; 


Fig.10.6.2: Secuencia de formación de un anillo de tomógrafo (Holm 2018) 


Detector 
ring 


Module 
array 


Detector module 
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El empleo de fotodetectores de pequeñas dimensiones (- 3x3 mm) acoplados directamente a 
cada cristal (relación 1:1) ha permitido aumentar la resolución espacial al depender ésta de la 
sección de los cristales y disminuir en consecuencia la resolución volumétrica (Fig.10.6.3) 


0 


5.3 x 4.0-mm 4.0-mm 3.2-mm 
oystol element aystol element cryital elenent 
123-mm' 95-mm' Si-mm' 
wolumetric remiuton volumetric resolution wolumetric resolubie 


| 


Fig.10.6.3: Disminución del tamaño de los cristales gracias al empleo de sensores de pequeñas 
dimensiones (Siemens 2018) 


Un ejemplo de miniaturización puede verse en la figura 10.6.4 en la que se presenta una 
configuración típica de 4 PMT (GE,Siemens) y el resultado de emplear siPM*%s. 


Fig.10.6.4: Bloque con 4 fotomultiplicadores y su equivalente con sensores de estado sólido 
(Siemens) 


La tecnología empleada en GE es muy similar como se muestra en la figura 10.6.5. En ella 
vemos cómo con un solo módulo se obtienen 4 cortes consecutivos y que los cristales son de 
unos 4 mm. 


44 E az 
Para su descripción ver anexo A8. 
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<< = 20 cm (4 axial rings) 


> Transaxial dimension = 6.4 cm 
e (4 Transaxial blocks per module) 


Block detector Closed loop cooling tubes 


Fig.10.6.5: Esquema de los módulos del Discovery MI de GE Healthcare (Zhang 2020). 


Estos nuevos módulos se insertan en el estativo de forma mucho más simple que en los 
equipos analógicos clásicos (Fig.10.6.6) 


Fig.10.6.6: Inserción de módulos en el estativo (Zhang 2020) 
Actualmente el ciclo completo desde el cristal de centelleo al tomógrafo clínico puede 


resumirse en el esquema de la figura 10.6.7 


> 
A 


Y orroy with 
siPM 


3.2-mm 50 
aystal 


Fig.10.6.7: Ciclo de construcción de los tomógrafos con la nueva tecnología de sensores 
(Siemens 2018) 
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Philips, utiliza una tecnología propia basada en los sensores DPC (Digital Photon Counters) que 
van acoplados directamente uno a uno a cada cristal, en contra de los equipos analógicos o 
con sensores de estado sólido que comparten cristales (Fig.10.6.9). Con esta tecnología los 
centelleos se convierten en información digital directamente, sin conversión intermedia. Los 
tomógrafos con esta tecnología se denominan Vereos. 


Analog Many-to-many coupling 


PMT PET tight Cane, Positioning A 
Spreading  PMTs ' [03 Logic Scintillation 
her photons 
High Energy — Se 7 
h: Analog 
1] , PMT 
Santillator E 
Crystals 21 19— Crysta 
Digital _Scintilation 
Photon 2 NOÍON 
e 
High Energy Counter 
aa 4— DPC tile 


Digital Onéioióna coupling 
Fig.10.6.9: Tecnología Philips con sensores DPC (Zhang 2018) 


10.6.1: Equipos 2D y 3D 

En los primeros tomógrafos de varios anillos se emplearon septa para delimitar el número de 
planos o número de detectores laterales entre los que se determinaban las coincidencias 
(adquisición en 2D). Estos septa eran láminas de aleación de plomo que actuaban a modo de 
colimador. A medida que los sistemas de computación fueron avanzando se construyeron 
modelos con septos retractiles para poder admitir un gran número de LORs oblicuas 
(adquisición en 3D) y en la actualidad ya se construyen únicamente en este modo (Fig.10.6.10) 


Multiring scanner 
with retractable septa 3-D (septa retracted) 


Fig.10.6.10: Esquema de posibles modos de adquisición (Jones 2017) y tomógrafo con septos 
retraídos (Siemens) 


La eliminación de los septos entre los anillos de cristales ha permitido aumentar el número de 
líneas de respuesta y por lo tanto la sensibilidad de los equipos. El cambio de 2D a 3D 
comporta además un cambio radical de respuesta axial del equipo tanto en forma como en 
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amplitud. En la figura 10.6.11 se compara la respuesta entre los dos modos de adquisición y 
cómo varía la curva de sensibilidad. 
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Fig.10.6.11: Curvas de sensibilidad en 2D y 3D y efecto de su incremento en una imagen clínica 
(Martí-Climent 2014) 


La reconstrucción tomográfica en adquisiciones 2D se basa en los métodos estándar como la 
retroproyección filtrada (FBP) o los métodos iterativos (MLEM). En el caso 3D, dada la gran 
cantidad de LORs oblicuas que deben procesarse, hasta que no se han puesto a punto 
algoritmos capaces de trabajar con un gran número de datos, se ha procedido en dos fases. La 
primera consiste en convertir la información volumétrica en una adquisición por planos 2D 
mediante distintos procedimientos de "rebinning". Téngase en cuenta que "rebinning" viene a 
significar "volver a poner en otra cesta" las LORs adquiridas en 3D (N*sinogramas) en (2N-1) 
cestas de 2D, como se esquematiza en la figura 10.6.12. N es el número de anillos del 
tomógrafo. Las 2N-1 imágenes ("apiladas") forman la reconstrucción en 3D. 


Tomógrafo N anillos MN? sinogramas 
ES —————1 oblicuos 
dquisición 3D || | | >= 

e L, | 

ANN | 

A == 

Imagen 3D Rebinning 
2N-1 cortes 


2N -1 
“sinogramas 20 


_ 
¡UD | 
> Reconstrucción — | | 
| 
| 


Es + 


Fig.10.6.12: Esquema del proceso de reconstrucción utilizando métodos 2D en adquisiciones 
3D (a partir de Martí-Climent 2014). 


La forma usual de almacenar la información consiste en formar matrices- colecciones de celdas 
de memoria - en las que cada LOR se identifica por sus coordenadas polares (r,p) en 2D, o 
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(r,qp,0) en 3D donde 60 indica el ángulo formado por los dos planos que delimitan la LOR. Esta 
clasificación de las detecciones requiere de un cierto tiempo de ordenador para procesarlas y 
grabarlas. Alternativamente, existe el modo llamado lista ("list mode") por el que se graban 
directamente las posiciones de los detectores que intervienen en una detección, así como la 
energía y los tiempos de cada fotón (Ver capítulo 16). De esta forma se consiguen velocidades 
de adquisición muy elevadas. Si hace falta, posteriormente a la adquisición, se les da el 
formato de matrices. Actualmente, los últimos equipos PET comercializados reconstruyen 
directamente adquisiciones 3D en modo lista (Zhang 2020). 


10.7: Normalización de la respuesta del tomógrafo 


Independientemente de la tecnología empleada, en un tomógrafo puede haber entre 20.000 y 
40.000 detectores. Esto implica que la probabilidad de que sus respuestas no sean idénticas es 
alta, lo que obliga a controlar (diariamente) la uniformidad de respuesta. Para ello se emplea 
una fuente de “Ge que forma parte del tomógrafo y que gira alrededor del campo de visión de 
modo que incida en todos los detectores (Fig.10.7.1). 


Fig.10.7.1: Esquema mecanismo de normalización de respuesta (a partir de Cherry 2012) 


De esta forma se consigue un sinograma de normalización que se aplica automáticamente a 
todas las adquisiciones. Este sinograma está formado por los factores de corrección 
necesarios para que todas las líneas de respuesta tengan la misma sensibilidad. Así, al no 
haber ninguna interferencia (atenuación, "scatter") el sinograma corregido ha de ser uniforme 
(Fig.10.7.2). 
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Fig.10.7.2: Sinograma directo, sinograma o matriz de corrección y sinograma corregido (Cherry 
2004) 


En el sinograma directo aparecen unas rayas diagonales que corresponden a los detectores. Se 
observa que no todas las líneas de respuesta tienen la misma intensidad a pesar de haber 
sido generadas por la misma fuente radiactiva. Recordemos que la intensidad de las LOR son 
las cuentas detectadas que dependen de la sensibilidad de cada detector y que es lo que la 
normalización corrige. La figura 10.7.3 muestra el sinograma con un detector que no funciona. 


Detector Out 


Fig.10.7.3: Sinograma con un detector inoperante (Fahey 2008) 


La adquisición para la normalización es la base del control de calidad diario de un tomógrafo. A 
partir de ella se obtienen una serie de parámetros que controlan todo el equipo (Fig.10.7.4). 
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Fig.10.7.4: Resultados en un equipo GE del control de la normalización. La primera imagen 
indica un equipo en condiciones y la segunda con fallos importantes (AAPM 2019) 


Según el grado de desviación de los valores aceptables, el tomógrafo avisa de la incorrección 
de algún detector pudiendo no dejar adquirir estudios hasta que esté reparado según el nivel 
de la avería. 

La normalización, como puede observarse en la siguiente figura 10.7.5, es imprescindible para 
asegurar que las imágenes clínicas sean correctas. Sin ella no se puede asegurar que el equipo 
de medición no introduce cambios de aquí la importancia del control de calidad. 


Pre normalización Post normalización 


A E Y AAA AN 


Fig.10.7.5: Diferencias debidas a la normalización (a partir de Holm 2018) 
10.8: Optimización por tiempo de vuelo (TOF) 


La optimización por tiempo de vuelo (TOF) es opcional. Consiste en utilizar los tiempos de 
detección, aparte de ver si forman una coincidencia, para estimar la zona de la línea de 
respuesta en la que se ha producido la aniquilación. La Figura 10.7.6 muestra el esquema de 
una detección entre 2 detectores de un tomógrafo de radio R. 

Supongamos que el primer fotón y, emplea un tiempo t, entre su producción y su detección y 
que el segundo fotón y, emplea un tiempo t,. Por otra parte los fotones se desplazan con 
velocidad constante c= 3-10* cm/s. La distancia recorrida por y, es d,=c: t, y la recorrida por y, 
es d,=cC t,. Si se toma como referencia el centro del campo de visión, d1= R-Ax y d2= R+Ax por 
lo que d2-d1=R+Ax-(R-Ax)=2Ax. En función del tiempo queda que 2Ax= ct2-ct1=c(t2-t1)=cAt y 
por lo tanto 
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Fig.10.8.1: Esquema de localización de la aniquilación (Spanoudaki 2010) 


En principio, conociendo At es posible conocer la posición. Ahora bien, la diferencia de 
tiempos tiene una incertidumbre que depende de los detectores y que se traduce en que, en 
vez de tener un sólo valor para Ax, se tiene una distribución de Gauss con centro en Ax y 
desviación estándar o, =(c/2) 0, como se representa en la figura 10.8.2 
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Fig.10.8.2: Esquema de la dispersión de la localización de la aniquilación (Spanoudaki 2010) 


Teniendo en cuenta que c=3.10'cm/s y si el equipo tiene una resolución temporal de 6 ns, la 
indeterminación es Ax= 90 cm, que es mayor que el diámetro de un tomógrafo. Para restringir 
esta dispersión es imprescindible disminuir la incertidumbre o; y para ello se deben emplear 
cristales de centelleo de muy baja constante de tiempo. Así, empleando LSO o LYSO que tienen 
40 ns de constante de tiempo, se obtienen resoluciones temporales de 500 ps (0,5 ns) que 
reducen la incertidumbre a + 7,5 cm. Es interesante observar cómo se correlacionan 
experimentalmente la resolución temporal con la resolución espacial como se muestra en la 
figura 10.8.3 en la que se observa cómo se separan los espectros temporales al separarse 2 
fuentes puntuales. El equipo con 2 detectores tenía una resolución temporal de 400 ps por lo 
que la resolución espacial es menor de 7,5 cm (3"). 

Es importante observar que una cosa es la observación en condiciones de laboratorio, como es 
el caso de Brownell, que presentó sus resultados en 1968 (Fig.10.8.3) y otra la aplicación en los 
tomógrafos de uso clínico que han de tener unas prestaciones muy superiores a un prototipo 
con 2 detectores. 
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Fig.10.8.3: Separación de espectros temporales en función de la separación entre 2 fuentes 
puntuales (2",3" y 4") (Brownell 1968) 


Dado que la resolución espacial en PET viene mayormente determinada por el tamaño del 
cristal y que este ha de tener unas medidas mínimas para poder absorber los fotones de 511 
keV, se puede considerar que una resolución de 2,5 mm es el límite en un tomógrafo clínico 
(Moses 2011). Esto significa que con un detector de resolución temporal de unos 165 ps se 
obtendría directamente la localización de la aniquilación y, en principio, no haría falta la 
reconstrucción tomográfica ya que se obtendría directamente la posición en una matriz. 

La información del TOF se emplea para optimizar la reconstrucción tomográfica al restringir la 
zona de interés. En efecto, si no se conoce la incertidumbre en la localización (0,—>x), todos 
los puntos de la LOR tienen, a priori, la misma probabilidad de ser un foco emisor. Si la 
indeterminación en la posición es conocida y menor que el diámetro del tomógrafo (0, < D), 
entonces se puede aplicar, por convolución, a cada LOR una gaussiana centrada en el punto a 
Ax del centro del campo, de desviación estándar o, y de área 1 


1 L£ 
EF = -———————€e 20 Lx 
(p) a 


siendo p la distancia entre cada punto que se reconstruye y los puntos de su entorno 
(Allemand 1980). De esta forma, cada punto se reconstruye solamente con los valores 
significativos de su entorno y no con todos los valores de las LORs a las cuales pertenece. 

La figura 10.8.4 muestra esquemáticamente como se reduce el número de puntos que se 
consideran en cada LOR. Un criterio empleado ha sido limitar la ponderación a los puntos 
contenidos en un círculo de diámetro igual a la FWTM de la gaussiana (Mullani 1981). 
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Fig.10.8.4: Reducción del entorno a partir del cual se reconstruye cada punto (a partir de 
Spanoudaki 2010) 


Es interesante observar la curva de la variación de la relación señal/ruido con el valor del 
"tiempo de vuelo: o; (Fig.10.8.5) obtenida por simulación de una fuente de radiación 
homogénea circular de 32 cm de diámetro sin tener en cuenta ningún efecto perturbador 
como la atenuación. Es puramente para ver el efecto de la corrección por TOF. En este caso se 
emplea como relación señal/ruido (S/R) el cociente entre el valor medio y la desviación 
estándar de la reconstrucción en dB”. De esta forma se visualiza claramente como al 
aumentar o; la calidad se va degradando. Esto equivale a decir que a medida que se amplía el 
círculo aumentan las contribuciones de celdas con menor número de cuentas y, por lo tanto, 
con más ruido. Si la incertidumbre o, tiende a cero, se obtiene el valor máximo. En esta gráfica 
se han señalado los tiempos correspondientes a 500 ps y a 175 ps comentados anteriormente. 


S/R [dB] 


G, [ns] 


Fig.10.8.5: Variación de la relación señal/ruido en función de la incertidumbre del tiempo de 
vuelo (a partir de Campagnolo 1979) 


% La relación S/R en este caso se define como S/R= media/desviación estándar que es la definición 
citada por Allemand (1980) y que en dB se calcula como 20 log (media/desviación estándar).. 
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Para una incertidumbre de 0,5 ns la relación S/R es unas 2,9 veces la que se obtendría sin esta 
corrección. Esto significa que para obtener la misma calidad sin TOF se deberían adquirir 8,5 
veces más cuentas (Allemand 1980). 

La reducción del número de datos hace que se incremente la relación señal-ruido respecto al 
PET convencional según la expresión dada por Budinger en 1983 


S/Rror _ |D 


S/R per ¡Ax 


siendo D el diámetro del objeto del cual se obtiene la imagen (transversal) y Ax la 
incertidumbre debida al tiempo de vuelo. De esta relación se deriva que fijado un equipo 
(cristales, electrónica,...) que determinan el valor de Ax, la mejora en la relación señal/ruido 
aumenta con el tamaño del paciente o del órgano fuente de radiación. En la figura 10.8.6 se 
observa cómo se consigue visualizar correctamente una pequeña lesión en un abdomen que 
sin TOF sólo se insinuaba. 


Fig.10.8.6: Comparación entre TOF y no-TOF (Karp 2006) 


Si se considera la ganancia G relativa entre TOF PET y PET como el cuadrado de la relación 
señal ruido, resulta que G es en términos de la incertidumbre temporal o; 


De esta expresión se deduce que para un abdomen con D=40 cm se tiene el doble de ganancia 
que para un cerebro (D=20 cm). 

Una medida indirecta de esta dependencia puede observarse en la figura10.8.7 dado que el 
diámetro del abdomen depende fuertemente de la masa del paciente 
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Fig.10.8.7: Variación de la ganancia en función de la masa (peso) del paciente (a partir de Karp 
2008) 


Las imágenes se obtienen (hasta ahora) a través de un algoritmo de reconstrucción 
tomográfica. El método estándar empleado para analizar el comportamiento de un tomógrafo 
normalmente es el método de la retroproyección filtrada (que se explica posteriormente en el 
capítulo 18) por ser el primero que se aplicó por su facilidad de implementación (que se había 
desarrollado inicialmente para TAC). Así, en el trabajo de Allemand de 1980 se presentan 
algunos ejemplos de maniquíes con y sin TOF. En ambos casos se observa cómo el perfil de 
actividad es mucho más uniforme en el caso de PET TOF que en el convencional, lo que se 
puede interpretar como que ha disminuido la influencia del ruido en concordancia con lo 
expuesto anteriormente del incremento de la relación señal/ruido (Fig.10.8.8). 


PET PET-TOF 


Fig.10.8.8: Perfiles de actividad de 2 maniquíes con y sin TOF (Allemand 1980) 


La figura 10.8.9 muestra imágenes obtenidas por simulación de MonteCarlo del efecto del 
TOF sobre un maniquí con bajo y alto número de cuentas y dos valores de resolución temporal. 
Se observa como el TOF obtiene mejores resultados que el convencional y que esta mejora se 
incrementa al disminuir la resolución espacial. Todos los casos fueron reconstruidos con 
retroproyección filtrada (sin filtro añadido). 
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Fig.10.8.9: Imágenes por simulación para comparación de calidad PET vs PET-TOF (Conti 2011) 


Una forma de cuantificar la calidad de una imagen obtenida con un determinado 
procedimiento es obtener un CRC (Contrast Recovery Coefficient) que indica hasta qué punto 
una zona activa en un maniquí se reproduce o se destaca del fondo en la imagen. De hecho 
compara el contraste en la imagen con la verdadera actividad (que se conoce por ser un 
maniquí). Karp et al. (2008) emplearon para comparar los resultados de aplicar en TOF la 
expresión 


donde H es el número de cuentas detectadas en la zona de interés, B es el número de cuentas 
promedio del fondo y A es la actividad verdadera en el maniquí. Emplearon dos maniquíes de 
distinto diámetro para simular pacientes estándar y obesos. En los maniquíes había esferas de 
distinto diámetro con la misma actividad en cada una de ellas. 

En la figura 10.8.10 muestra los valores obtenidos de CRC según el diámetro de las esferas y 
del maniquí en función del nivel de ruido y del número de iteraciones al emplear un método 
de reconstrucción iterativo (que se explica en el capítulo 18). En el experimento se utilizó un 
equipo Philips Gemini TF que fue el primer equipo comercializado con TOF para uso clínico. 
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Fig.10.8.10: Variación del CRC respecto número de iteraciones para PET (símbolos negros) y 
PET-TOF (símbolos huecos) y distintos niveles de ruido (Karp 2008). 


Se observa como con TOF se obtienen mejores valores que sin TOF si el cilindro simula un 
paciente obeso y que ambos son prácticamente coincidentes para ambas esferas si el 
"paciente" es estándar. Por otra parte se observa que con TOF se obtiene una estabilización 
de valores (convergencia) con menos iteraciones 

El cambio de tecnología de fotomultiplicador a detectores de estado sólido, junto con el 
desarrollo de nueva electrónica a permitido mejorar la resolución temporal de unos 550 ps a 
unos 220 ps (Fig.10.8.11 10.8.12) lo que lleva consigo un disminución del ruido al dejar de 
incluir bajas actividades y por lo tanto un incremento de la calidad de la imagen 
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Fig.10.8.11: Reducción de la incertidumbre de la posición por el cambio de detectores 
(Siemens 2018) 
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Fig.10.8.12: Aumento de la calidad (relación señal/ruido) por el cambio de detectores 
(Siemens 2018) 


En definitiva, aplicar la optimización por tiempo de vuelo genera un incremento de la relación 
señal/ruido. Esta mejora puede ser vista como un aumento en el número de cuentas (señal) 
respecto a un mismo nivel de ruido, o dicho de otra forma, una imagen con TOF es equivalente 
a una convencional obtenida con un número de cuentas mucho mayor. o también, que la 
reconstrucción con TOF actúa como añadiendo "cuentas virtuales"  amplificando la 
sensibilidad (Conti 2011) 


10.9: Correcciones 


10.9.1: Coincidencias 

Las detecciones de fotones en PET se clasifican en dos grandes grupos. Uno formado por 
aquellos fotones que no generan una coincidencia. Son los llamados "singles". Estas 
detecciones puede decirse que son las más frecuentes y que por lo tanto reducen, por el 
tiempo de procesamiento que requieren para su rechazo, la disposición a obtener 
coincidencias que forman el segundo grupo. Dado que las reacciones de aniquilación se 
producen en el interior del cuerpo del paciente, pueden darse distintas posibilidades. Las 
coincidencias se clasifican en 3 tipos”? (Fig.10.9.1): 

Verdaderas ("trues" o "prompts") que son las que dan información válida para la formación de 
imágenes. 

-Accidentales o aleatorias ("randoms") que se producen cuando se detectan 2 fotones 
procedentes de 2 aniquilaciones distintas. 

-Dispersadas ("scatter") cuando uno o ambos fotones han sido dispersados por efecto 
Compton en el interior del paciente. 


46 .z a A S Pb . dl z 
Algunos textos hablan también de coincidencias múltiples cuando son activados simultáneamente 
detectores que están fuera de los respectivos campos de visión. Éstas se rechazan automáticamente. 
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Fig.10.9.1: Esquema de los tipos de coincidencias (Martí-Climent 2014) 


Para seleccionar las coincidencias verdaderas de la mezcla (avalancha) de detecciones se 
emplean 2 técnicas. Una, básica, es la selección por la energía. Los fotones que han sufrido 
efecto Compton han disminuido forzosamente su energía en la interacción y esta disminución 
está en función del ángulo de dispersión. Mediante una ventana de energía se excluyen 
aquellos que han sufrido una fuerte dispersión. Reduciendo la anchura se consigue aceptar, en 
esta primera fase, los fotones algo desviados. De todas formas, si se reduce la ventana 
disminuye mucho el número de fotones por lo que se trabaja con ventanas algo amplias 
variando según el modelo (435-585 keV, 450-613 keV,...) y se hace una corrección posterior. 

La segunda técnica es característica del PET que consiste en considerar que los fotones que 
proceden directamente de una aniquilación han de ser detectados al cabo de un cierto tiempo 
que viene fijado por la anchura de una ventana temporal. Cuando un detector recibe un fotón 
de la energía "admitida", automáticamente se abre en los detectores dispuestos en abanico 
frente a él una ventana temporal 1. Si en uno de los detectores opuestos se detecta un fotón 
dentro de este tiempo 1, puede ser que sea un fotón válido, rechazándose de esta forma todo 
fotón rezagado que seguro que no puede proceder de la misma aniquilación”. Debido a la 
resolución temporal del detector (básicamente del cristal), la anchura teórica de 2 ns se 
ensancha para tener en cuenta la desexcitación en el cristal, de ahí que con cristales de BGO se 
utilicen 12 ns y con LSO de 3-5 ns. La abertura del abanico delimita electrónicamente el campo 
de visión útil (Useful field of View: UFOV) y si a partir de una detección no se detecta ninguna 
detección "posible" dentro del UFOV, se anulan las ventanas temporales (se "resetea" el 
circuito de coincidencias) (Fig.10.9.2) 


% La diferencia de tiempos de detección para 2 fotones emitidos en un extremo del campo de 
visión usual de 60 cm es de 2 ns. 
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Fig.10.9.2: Definición del campo de visión útil (Cherry 2012) 


A pesar de este primer “filtro” se acepta una mezcla (“prompts”) de coincidencias verdaderas y 
aleatorias que deben “separarse”. Para ello existen básicamente 2 técnicas para eliminar de 
éstas hay que eliminar las aleatorias para obtener una estimación de las "trues". 

Una de las técnicas se basa en considerar que la probabilidad de que ocurran coincidencias 
procedentes de aniquilaciones distintas está relacionada con la probabilidad de detección de 
los singles en cada detector (A y B). Esta probabilidad conjunta viene dada por el producto da 
las tasas de singles (R) por la anchura de la ventana 1 y por el factor 2 para tener en cuenta que 
una misma LOR puede ser generada de A a B o de Ba A por lo que es la suma de las dos 
probabilidades. 


Rap = Raise + Rasa => Ra Reg+T:cReoRi=2:7:Ra Rp 


La corrección consiste en restar directamente este valor al número de LORs "brutas" entre los 
detectores A y B en el sinograma. 

La otra técnica se basa en suponer que dos fotones que no proceden de una misma 
aniquilación están retrasados respecto al otro y que se pueden detectar mediante una ventana 
temporal retardada. Según la figura 10.9.3 un detector A detecta una serie de fotones (singles 
A) y el detector B otra serie (singles B). Entre estas dos series hay 3 coincidencias (marcadas 
con una casilla. Seguidamente electrónicamente se retrasa la serie que se había detectado 
(delayed B) y se buscan las coincidencias entre esta serie retrasada y la original del detector A 
(singles A). Resulta que hay dos coincidencias que se consideran aleatorias por coincidir dos 
con dos retrasadas. El resultado será que hay que restar dos coincidencias a las obtenidas con 
la primera ventana, es decir, corrigiendo el valor original de la LOR entre A y B. 
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Fig.10.9.3: Esquema de corrección por ventana retardada (Gispert 2017). 


Sea cual sea el método de corrección de los "randoms", su efecto es una disminución 
importante del ruido como se muestra en la figura 10.9.4. 


Fig.10.9.4: Efecto de la corrección de coincidencias aleatorias 


10.9.2: Tiempo muerto 

Todo el proceso de detección, en cada una de sus etapas: la producción del centelleo, la 
asignación de coordenadas, la verificación de las coincidencias,... comporta un tiempo durante 
el cual, según la actividad que se está midiendo, el equipo deja escapar detecciones por no ser 
lo suficientemente rápido para detectarlas todas. A este tiempo se le denomina tiempo 
muerto. La consecuencia es la saturación y la consiguiente pérdida de cuentas. 

El número de cuentas detectadas disminuye respecto a lo que debería ser si el tiempo muerto 
fuera nulo (caso ideal). Existen dos modelos básicos del comportamiento respecto a la 
actividad. El modelo paralizable y el no paralizable como se observa en la figura 10.9.5. 
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Fig.10.9.5: Relación entre actividad (ideal trues) y cuentas detectadas (a partir de Cherry 2004) 


Muchos equipos muestran una mezcla de los dos comportamientos por lo que, una forma de 
corregirlo, es adquiriendo experimentalmente (en fábrica) la curva de su comportamiento al 
variar la actividad. Esta curva puede ser global o puede ser para cada par de detectores. A 
partir de estas curvas se obtienen los factores de corrección adecuados para hacer que se 
comporte lo más "idealmente" posible. 


10.10: Factores que afectan la resolución espacial 


Los factores que intervienen en la resolución espacial de una imagen de PET se pueden 
clasificar en dos grupos. Uno, de origen físico que engloba el alcance de los positrones y la co- 
linealidad y que no son corregibles y otro grupo que depende de todo el proceso de formación 
de las imágenes desde los cristales hasta la reconstrucción tomográfica que son susceptibles 
de correcciones. 


10.10.1: Alcance de los positrones 

Tal como se ha expuesto anteriormente en el apartado sobre la aniquilación de positrones, 
éstos recorren una cierta distancia hasta aniquilarse. Esta distancia es el alcance y depende del 
medio (densidad de electrones) y de la energía del positrón (Fig.10.10.1). 


ms range in water (mm) 


Maximum £* energy (MeV) 


Fig.10.10.1: Alcance medio (RMS) de los positrones en agua (Cherry 2012) 
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La dirección de la emisión es aleatoria y también lo es la distancia respecto al punto de emisión 
lo que produce un emborronamiento que se puede considerar descrito por una distribución 
cuya FWHM depende de la energía máxima del positrón (tabla 10.10.1). 


Isótopo Energía máxima (MeV) fwhm (mm) 


18F 0.64 0.54 
11C 0.96 0.92 
13N 1.22 1.49 
150 1.72 2.48 
68Ga 1.90 2.83 
82Rb 3.35 6.14 


Tabla 10.10.1: FWHM en función de la energía de los e* (Mosses 2011) 


Esta distribución se parametriza mediante una FWHM y una FWTM como se muestra en la 
figura 10.10.2. Estas distribuciones de probabilidad son las PSF (Point Spread Function) de una 
fuente puntual que se obtendrían con un equipo ideal (que no interfiriera las medidas). 
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Fig.10.10.2: "PSF" o distribución de probabilidades del alcance de los positrones (Lecomte 
2009) 


10.10.2: No-colinealidad 


La reacción de aniquilación sólo genera dos fotones perfectamente alineados de 511 keV si el 
positrón y el electrón estaban en reposo. Si esto no ocurre, un fotón tiene una dirección 
ligeramente desviada respecto al otro que varía aleatoriamente con un ángulo medio +0,25* . 
Esto es el efecto de no-colinealidad que introduce una incertidumbre en la línea de respuesta 
respecto a la LOR teórica. Este efecto depende de la distancia entre la aniquilación y la 
detección como se observa en la figura 10.10.3%. Esta distribución de LORs produce un 
emborronamiento que sigue una distribución de Gauss (por el gran número de aniquilaciones 
que se producen con desviaciones entre 0” y + 0,25%) cuya FWHM viene dada en mm por 


Bla longitud de un arco de circunferencia depende del ángulo y del radio. 
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FWHM,o-co =9(0,259) - R = 0,0044 - R 


siendo R el radio del tomógrafo (en cm) (Lecomte 2009). 


Fig.10.10.3: Esquema de la consecuencia de la no-colinealidad con el radio del tomógrafo. Las 
LORs "oscilan" entre ambos extremos (basado en Hutton-1 ). 


La dependencia de la resolución espacial con el tomógrafo se manifiesta en varios aspectos, 
debido a las características de los detectores y a su disposición circular. 


10.10.3: Tamaño de los cristales 

En los tomógrafos con cristales discretos su anchura es normalmente el factor dominante. 
Esta resolución intrínseca depende de la distancia entre la fuente emisora y la superficie del 
cristal del detector como se muestra en la figura 10.10.4. En ella se considera una fuente 
puntual situada en el centro del campo del tomógrafo que se mueve según el eje del mismo. 
La actividad detectada por los cristales en coincidencia varía linealmente desde el borde del 
cristal hasta el centro para luego decrecer de la misma forma. A medida que la fuente está más 
cerca de uno de los detectores, éste detectará más precozmente la radiación por lo que el 
perfil de cuentas será un trapecio hasta que si la distancia fuente-detector es prácticamente O, 
el perfil será un rectángulo de anchura la del cristal. La FWHM varía de forma que en el centro 
vale d/2 siendo d la anchura del detector”? y en el extremo vale prácticamente d. De aquí se 
tiene que cuanto más pequeños son los cristales, mayor resolución. Esto lleva implícito buscar 
cristales suficientemente densos para que puedan "detener" los fotones de 511 keV en el 
menor espacio posible. 


*% Se obtiene al considerar que el número de LORs es equivalente al área y que la tg del ángulo a 
subtendido entre la fuente en el centro del cristal y un borde del cristal a distancia Res tg 4 = 


O)/R =((FWHM/2))/(R/2)> FWHM = d/2 
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/ N FWHM = 3/4 
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Fig.10.10.4: Variación de la resolución con la distancia en un tomógrafo (Cherry 2012) 


La variación de la FWHM con la distancia es mucho menor que en una gammacámara con 
colimador. Así, del centro del campo a los cristales hay una variación de un factor 2 mientras 
que para una gammacámara, dependiendo del colimador, puede haber un factor entre 4 y 6 
para una distancia equivalente (= 20 cm). 

Las figuras 10.10.5 presentan la contribución de cada efecto físico o fundamental en la 
formación de la PSF para el F y YO. Observar las diferencias de FWHM y FWTM debidas al 


incremento de energía, al diámetro de tomógrafo y al tamaño de los cristales. 
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Fig.10.10.5: a-Contribuciones a la PSF para el Y F(a partir de Dahlbom 2017). 
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Fig.10.10.5: b-Contribuciones a la PSF para el * O(a partir de Dahlbom 2017). 


10.10.4: Disposición circular de los detectores 

La colocación de los detectores siguiendo una circunferencia hace que la resolución espacial 
varíe al desplazarse una fuente radiactiva a lo largo de un radio. Si la fuente está cerca del 
centro del campo la incidencia de los fotones de 511 keV será prácticamente perpendicular a 
la cara del cristal y el fotón recorrerá todo el cristal hasta ser absorbido. 

Si la fuente está desplazada lateralmente los fotones emitidos con un ángulo importante 
respecto al diámetro no podrán ser detectados por el cristal por el que entran sino que no 
serán absorbidos hasta cruzar 2 o 3 cristales sucesivos. Dado que el detector que registra el 
máximo del centelleo es el último, se asignarán como extremo de la LOR unas coordenadas 
que no le corresponden, ya que las correctas serían las del cristal por donde ha entrado 
(Fig.10.10.6). Este efecto se denomina "Depth of interaction" (DOI). 


Fig.10.10.6: Efecto de la profundidad de interacción -DOI (Siemens) 
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La asignación de coordenadas se hace, en la mayoría de equipos, buscando el centro de masas 
de la luz producida. Si esta es asimétrica, el máximo de intensidad y el centro no coinciden, 
generado una LOR incorrecta (10.10.7) 


Fig.10.10.7: Producción de luz asimétrica debida a la inclinación de la penetración del fotón 
(Siemens) 


El resultado es un deterioro de la resolución radial respecto a la tangencial (Fig.10.10.8) 
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Fig.10.10.8: Esquema de la pérdida de resolución (Moses 2011) e imagen de una PSF 
asimétrica (Hutton-2) 


La incertidumbre de las LORs debida al (DOI) viene dada por la expresión siguiente al 
considerarla una gaussiana a efectos de simplificación (Mosses 2011) 


L-r 
vr? + R? 


siendo r el desplazamiento de la fuente puntual respecto al centro del tomógrafo, R el radio 
del anillo de detectores y L la profundidad media de penetración de los fotones en los cristales 
que se considera normalmente de 12,5 mm tanto para BGO como LSO. Este efecto se conoce 
como error de paralelaje (parallax) debido al DOI. La figura 10.10.9 permite comparar como 


FWHMpo¡ NN 
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varían las tres resoluciones (axial, radial y tangencial) con el desplazamiento respecto al centro 
del campo. 
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Fig.10.10.9: Variación con el desplazamiento respecto al centro para un PET de 
experimentación animal (Dahlbom 2017) 


Existen distintas técnicas para corregir esta asimetría midiendo la profundidad de interacción. 
Para ello se han empleado de forma experimental detectores compuestos de distintos cristales 
de centelleo en capas y también sensores dispuestos según el eje de los cristales (Ito 2011). En 
algunos equipos comerciales se obtienen experimentalmente en fábrica las PSF en un gran 
número de posiciones. Estas PSF grabadas se emplean en la reconstrucción tomográfica para 
compensar la pérdida de resolución con la distancia al centro y, al hacerlo, uniformizar el 
efecto de volumen parcial en todo el campo (Fig.10.10.10). 
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Fig.10.10.10: Efecto de las correcciones del error de paralelaje (GE,Siemens) 
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10.10.5: Detección de la luz. Efecto bloque 

Se denomina así a la incertidumbre asociada al cálculo de la posición del centelleo en los 
equipos en que distintos detectores comparten la detección de la luz generada por múltiples 
cristales. Esto hace que no se pueda identificar correctamente cada cristal induciendo una 
indeterminación. Según la tecnología propia de cada fabricante, para cristales de BGO, oscila 
entre 0,7 y 1,2 mm. Según Mosses (2011) es razonable cuantificarla como una gaussiana de 
FWHM= d/3 siendo d la anchura de cada cristal. 


10.10.6: Muestreo 

La formación de líneas de respuesta debido a la disposición circular de los detectores no es 
uniforme en todo el campo. Hay zonas en las que éstas están más apretadas que en otras. La 
figura 10.10.11 muestra un ejemplo para un tomógrafo de 24 cristales. Hay que señalar que en 
el centro pasan gran cantidad de LORs y que en su proximidad la densidad no es tan alta. 


Fig.10.10.11: Distribución de todas las líneas de respuesta entre 24 cristales (Moses 2011) 


Un muestreo insuficiente causa distorsiones en las imágenes reconstruidas al no poderse 
recuperar toda la información del objeto, en este caso la distribución del radiotrazador. En 
teoría deberían obtenerse 6 muestras por cada cristal de centelleo para no perder 
información, lo cual no es factible””. No obstante, se ha comprobado que con 2 muestras es 
suficiente para recuperar una señal/información útil en PET. Para mantener la frecuencia de 
muestreo aproximadamente constante y así disminuir la incertidumbre de las LORs 
actualmente se crean cristales virtuales entre 2 cristales físicos. Se acostumbra a considerar 
que este sub-muestreo multiplica por 1,25 la resolución espacial del tomógrafo. 


10.10.7: Reconstrucción tomográfica 

La reconstrucción tanto si es por retroproyección filtrada como por métodos iterativos 
comporta un suavizado que se considera que también multiplica por un factor de 1,25 la 
resolución teórica. 

La resolución final, a pesar de que algunas contribuciones no son gaussianas, por simplicidad 
se obtiene por composición de los cuadrados de los componentes dando lugar a la expresión 


dy (12,5 r)? 


FWHM = 1,25 E) + s? + (0,0044R)? + b? + [mm] 


r2 + R? 


50 . ai A ” 
Al aplicar las condiciones del teorema del muestreo de Shannon (que se explica en el capítulo 14. 
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donde d es la anchura del cristal, s el alcance del positrón, b la incertidumbre asociada al 
cálculo de coordenadas, r el desplazamiento respecto al centro y R el radio del tomógrafo. El 
factor 1,25 proviene de la reconstrucción tomográfica (Mosses 2011). 

El esquema siguiente resume los factores que intervienen en la resolución final (Fig.10.10.12) 
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Fig.10.10.12: Esquema de los factores que intervienen en la resolución espacial de un 
tomógrafo (Moses 2011) 


Los equipos clínicos de última generación que utilizan detectores de estado sólido (SIPM o 
DPC) con cristales de 3,2 x 3,2 mm consiguen una resolución transversal de 3,6 mm. Esto 
repercute tanto en la capacidad de discernir acúmulos más pequeños como en disminuir el 
efecto de volumen parcial. 


10.11: NECR”-"Noise equivalent count rate" 

La sensibilidad como la relación entre la tasa de cuentas de las coincidencias verdaderas y la 
actividad de la fuente radiactiva no tiene un nexo directo con la calidad de la imagen. El 
parámetro NEC (tasa de cuentas equivalente al ruido ) fue introducido por Stroher et al. en 
1990 para tener formalmente un nexo entre la relación señal-ruido de una imagen 
reconstruida (que es una medida estándar de su calidad) y las tasas de coincidencias 
verdaderas (T), aleatorias (R) y de dispersión (S) que son lo que se detecta”. 


2 


NECR = === 
T+S+R 


Esta expresión, suponiendo que las coincidencias siguen distribuciones de Poisson, se relaciona 
directamente con la relación señal-ruido (SNR) de la siguiente manera 


señal? T? 


SNR? = == 
y? T+4S+R 


= NECR 


51 d ; A 

En muchas ocasiones se escribe simplemente NEC. 
52 .z NA . > E > ro z side 

La expresión original se dedujo y validó para un maniquí cilíndrico de 20 cm de diámetro y con 
reconstrucción por retroproyección filtrada. 
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ya que al suponer los recuentos de Poisson, el ruido de una medida, que es su incertidumbre 
o, es la raíz cuadrada del valor de la medida 


0?0=0f+00+0=T+S+R 
La proporcionalidad entre NECR y SNR?, es una forma de expresar que entre ellos hay una 


relación lineal. Esta relación sólo es correcta si el algoritmo empleado en la reconstrucción es 
lineal (p.e. retroproyección filtrada) como se muestra en la figura 10.11.1. 
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Fig.10.11.1: Relación entre NECR y SNR con reconstrucción lineal (Chang 2012) 
Al emplear OSEM en 3D esta relación lineal se pierde (Fig.10.11.2) 
(b) _DSTE :3D-OSEM _ e DRX : 3D-OSEM 
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Fig.10.11.2: Relación no lineal entre NECR y SNR? en 2 tomógrafos (Chang 2012) 


NECR se puede interpretar como la tasa de cuentas de una distribución de Poisson (que serían 
unos T ideales sin tener que obtenerlos por corrección) que daría el mismo nivel de ruido que 
las datos experimentales, es decir, contaminados con R y S (Fahey 2008). 

La principal cualidad del parámetro NECR es que mide las cuentas útiles para formar una 
imagen después de aplicar correcciones "perfectas" (Zaidi 2000). A partir del él se obtiene de 
forma clara, por ejemplo, cómo varían las características de recuento entre un tomógrafo 
trabajando en 2D y en 3D (Fig.10.11.3) 
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Fig.10.11.3: Curvas NECR para un mismo tomógrafo trabajando en 2D (con septos) y 3D ( sin 
septos) (Zaidi 2000) 


De esta curva es fácil deducir que con 3D se obtiene una mejor calidad con mucha menor 
actividad. 


A partir de la definición original se ha introducido una ligera variación para tener en cuenta la 
corrección de los coincidencias aleatorias (R) quedando en la forma 


2 


NECR = 535 
T+S+KR 


siendo k un factor que vale 1 si la corrección se hace a partir de los singles y 2 si se 
hace mediante la ventana temporal desplazada. La figura 10.11.4 muestra la relación 
entre cuentas y NECR. Se observa que la mejor relación señal-ruido dada por NECR se 
sitúa alrededor de 41uCi/cc. 
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Fig.10.11.4: Curvas de tasas y NECR en función de la actividad (Cherry 2012) 
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El NECR se ha convertido en un parámetro para la aceptación de equipos y para la 
comparación de prestaciones entre tomógrafos utilizado por las normas NEMA e IEC/CEI 
fijando exactamente las dimensiones, forma y colocación del maniquí. La figura 10.11.5 
compara la respuesta de un mismo tomógrafo según dos versiones de las normas NEMA. El 
cambio fundamental entre ellas es la dimensión del maniquí para incorporar el efecto de la 
radiación fuera de campo. 
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Fig.10.11.5: Variación de la curva NECR según versión de la normas (Eberl ) 
10.12: Fracción de dispersión (Scatter fraction=SF) 


Los fotones dispersados por efecto Compton inciden directamente en la calidad de las 
imágenes al hacer disminuir el contraste entre lesión y fondo al alterar la concentración que se 
obtiene a partir de la reconstrucción. 

.La dispersión de los fotones no solo depende de la distribución de la radiactividad (paciente) 
sino también del equipo detector por su geometría, la existencia o no de septos y de las 
ventanas de energía utilizadas. 

Un forma de caracterizar la importancia del la dispersión (scatter) respecto al total de cuentas 
adquiridas (habiendo eliminado las coincidencias aleatorias) se denomina Scatter fraction SF y 
viene dada por 


S: 


SF = 
T+S 


La SF es otro parámetro para cuantificar como interfiere el método de medición (equipo + 
ajustes) en la calidad de las imágenes. Dada la dependencia con la distribución de 
radiactividad, su estimación obliga a emplear maniquíes estandarizados como los fijados por 
las normas NEMA. Estas normas además de definir los maniquíes físicos fijan el procedimiento 
de medida. Sólo de esta forma se puede disponer de un valor que caracterice cada equipo. 
Junto con el NECR sirve para caracterizar las prestaciones de los tomógrafos. 

La figura 10.12.1 muestra el efecto del scatter en el perfil de cuentas de una imagen de un 
maniquí cilíndrico con actividad en cuyo centro hay un pequeño cilindro sólo con agua (lesión 
fría). Se observa cómo las cuentas de la zona "caliente" invaden la zona fría debido a la 
dispersión Compton. 
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scatter fraction = 10/40 = 0.25 
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Fig.10.12.1: Efecto de la dispersión en la cuantificación de la actividad (derivada de Paans 


1989) 


La fracción de scatter depende de la cantidad de materia de la fuente emisora. Cuanta más 
materia más electrones susceptibles de interferir la trayectoria de los fotones. La figura 
10.12.2 muestra cómo varía esta fracción en función del diámetro de un maniquí cilíndrico, 
que es una medida indirecta de la masa de agua atravesada. 
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Fig.10.12.2: Variación de la SC en función del diámetro de la fuente (Konic 2010) 


Por otra parte, la SF es casi independiente de la energía (lo que es lógico ya que se trata de los 
fotones —siempre originalmente de 511 keV-y no de los positrones) como se observa en la 
figura 10.11.3. En ella se observa, además para un determinado tomógrafo, cómo varía con la 
actividad de la fuente radiactiva que presenta un comportamiento bastante estable. 
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Fig.10.12.3: SF para dos radionúclidos en función de la actividad (Caribé 2007) 
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Interacción del paciente con la radiación 


La radiación emitida por los radiofármacos interaccionan con los tejidos de los pacientes hasta 
salir al exterior que es donde se detecta. Esta interacción modifica la energía y la dirección 
originales de la radiación. Esto hace que llegue al detector una distribución de fotones con 
energías iguales o inferiores a la emitida y con direcciones alteradas. Una de sus consecuencias 
es que la actividad detectada en una dirección determinada sea inferior a la emitida. Para 
corregir esta atenuación del haz de radiación se ha recurrido tradicionalmente a la tomografía 
por rayos X (CT) aunque últimamente también se emplee la resonancia magnética nuclear. 
Ambas modalidades proporcionan además la información anatómica para la localización 
“exacta” de las lesiones de la que carecen los equipos “puros” de Medicina nuclear. 


11: Paso de los fotones desde el paciente al detector 


Desde que son emitidos en el cuerpo del paciente hasta que son detectados, los fotones 
pueden sufrir dos tipos de interacción como son la dispersión por efecto Compton y la 
absorción por efecto fotoeléctrico dependiendo ambos de la energía y del tipo de material que 
atraviesan. El primero se produce fundamentalmente en los tejidos blandos del cuerpo del 
paciente mientras que el efecto fotoeléctrico tanto se da en los huesos como en los 
colimadores. 


11.1: Consecuencias de la dispersión Compton 


Los fotones procedentes del radiofármaco al atravesar el cuerpo del paciente pueden 
interaccionar con los electrones de éste mediante dos mecanismos: efecto Compton y en 
menor proporción efecto fotoeléctrico (Fig.11.1.1) dependiendo de su energía. Así, para 
energías superiores a 100 keV predomina el efecto Compton (97,4 % para 140 keV) pero para 
energías inferiores el efecto fotoeléctrico empieza a intervenir. 
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Fig.11.1.1: Contribuciones relativas de las interacciones en un medio equivalente al tejido 
blando (derivada de Segré 1972) 


En el caso de tejido óseo, el efecto fotoeléctrico es más importante ya que la probabilidad de 
interacción mediante este mecanismo aumenta con el cubo del número atómico efectivo del 
tejido. La figura 11.1.2 explicita los dos mecanismos citados en hueso cortical y en músculo 
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(tejido blando) (el coeficiente de atenuación es una forma de expresar la probabilidad de 
interacción de la radiación con la materia). 
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Fig.11.1.2: Coeficientes de atenuación en hueso cortical y en músculo (Lee 2106) 


En hueso el efecto fotoeléctrico empieza a notarse unos 60 keV antes que en músculo y sólo 
supera al Compton para energías inferiores al intervalo de interés de Medicina nuclear. 

El efecto Compton (ver anexo A2 para más detalles) consiste en la dispersión de un fotón por 
un electrón externo de un átomo (Fig.11.1.3) que comporta un cambio de energía y de 
dirección. 


e  Electrón de retroceso 


Fig.11.1.3: Esquema del efecto Compton 


La energía del fotón desviado (E') depende de la energía inicial y del ángulo (a) de la desviación 
respecto a la trayectoria inicial que es de carácter probabilístico (por tratarse de un fenómeno 
cuántico) y que depende de la energía inicial del fotón. La distribución de la probabilidad por 
ángulo viene dada por la expresión de Klein-Nishina que gráficamente se presenta en la figura 
11.1.4 para cuatro energías : 80, 140, 360 y 511 keV. Éstas indican cómo varía la probabilidad 
(ordenadas) en función del ángulo de desviación. Se observa que a medida que aumenta la 
energía, la probabilidad de "ir hacia adelante" aumenta, es decir, el lóbulo se va estrechando 
en la dirección inicial. Esto indica también que a mayor energía la información espacial está 
menos distorsionada al estar los fotones con los que se puede construir una imagen con 
fotones menos desviados de la dirección original. Se puede decir que "de origen" los fotones 
del PET tienen una dirección más precisa que los del 9"Tc. 
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360 keV 511 keV 


Fig.11.1.4: Distribución de probabilidad (secciones eficaces) para fotones de 80, 140, 360 y 511 
keV. (Las flechas indican las direcciones del fotón (rojo) y del electrón (azul) dispersados para 
un mismo ángulo de dispersión) (a partir de Blinder 2019) 


A partir de estas curvas que dependen de la energía del fotón inicial se obtienen las 
variaciones de la probabilidad relativa en función del ángulo de dispersión (Fig.11.1.5) 
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Fig.11.1.5: Probabilidad relativa de desviación para cada ángulo según la energía del fotón 
incidente (derivada de Babiano 2019) 


Particularizando para una energía del fotón incidente de 140 keV (- 150 keV) de la gráfica 
anterior se deduce que el ángulo más probable es de unos 40". Esto nos indica que los fotones 
que pasan a través de un colimador pueden proceder de fotones "primarios" con una 
dirección muy distinta a la “permitida” y que es la necesaria para formar correctamente una 
imagen (Fig.11.1.6) 
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Fig.11.1.6: Aceptación de fotones desviados e imagen generada 


Los fotones que son detectados generan, en consecuencia, una imagen distorsionada que no 
corresponde a la fuente que los ha originado. Por otra parte, las desviaciones pueden proceder 
de otras fuentes próximas con lo que contribuyen a la actividad de la imagen de una zona 
próxima como se esquematiza en la figura 11.1.7. 
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Fig.11.1.7: Superposición de actividades de varias fuentes debido al efecto Compton 


Si observamos las curvas que se derivan de la fórmula de Klein-Nishina vemos que existe la 
posibilidad de que el fotón dispersado lo haga con un ángulo mayor de 90%, es decir que haya 
retrodispersión (Fig.11.1.8). Su consecuencia es que pueden ser contados fotones que no 
deberían serlo al tener una dirección inicial opuesta a la que está el detector por lo que 
alteran las cuentas que se detectan. 
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Fig.11.1.8: Retrodispersión por efecto Compton 


Ejemplo numérico: mediante la expresión clásica del efecto Compton (ver anexo A2) se 
calcula la energía de los fotones dispersados. A continuación se presentan algunos de estos 
valores considerando para simplificar un mismo ángulo de desviación (a= 409). E es la energía 
inicial, E' la energía después de una primera dispersión y E" después de una segunda 
dispersión también a 40". 
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E[keV] E'[keV] E"[keV] 


AÑ 80 77 75 
sóla Ye 140 132 124 
en 360 309 271 
PET 511 409 341 


Tabla 11.1.1: Energía después de una (E*) y dos colisiones (E””) con emisión a 40> 


Si se considera un ángulo mayor de 90“, por ejemplo a= 1357 los valores de la energía vienen 
dados por la siguiente tabla que podrían ser detectados si fueran emitidos "hacia atrás" como 
se ha esquematizado en la anterior figura 11.1.8. 


E[keV] E'[keV] 
2 80 62 
TE 140 93 
dl 360 158 
PET 511 181 


Tabla 11.1.2: Energía de un fotón retrodispersado (135>) 
11.2: Ventanas de energía y colimación en gammacámaras 


Dado que toda desviación suele provocar una disminución de la energía del fotón dispersado 
respecto al incidente, una forma directa de seleccionar los fotones "tolerables" o "admisibles" 
es mediante un filtro que sólo permita procesar fotones cuya energía esté dentro de un 
intervalo prefijado (es un selector-discriminador). Este filtro se denomina ventana de energía. 
Las ventanas de energía acostumbran a estar centradas en el máximo del fotopico con una 
amplitud o un intervalo que depende del radioisótopo pero que acostumbran a ser del 10% 
(15%), o 20% (+10%). Cuanto más amplia es la ventana se adquirirán más cuentas pero de 
"peor calidad" geométricamente hablando. Hay que observar que según la exploración de que 
se trate se puede priorizar la "cantidad" a la "calidad" de los fotones que formarán la imagen. 
Tanto el centro como la amplitud de las ventanas se pueden modificar pero es aconsejable, 
por cuestiones de trazabilidad, mantener estos parámetros constantes. 

Suponiendo las ventanas centradas en el fotopico, en la tabla siguiente se presenta el ángulo 
máximo (a) que pueden tener los fotones respecto a la perpendicular de un colimador para 
dos anchuras de ventana. 


E[keV] 10% 20% 
0 80 +48,40 +73,10 
illa Yo 140 +36,1' 453,50 
Re] 360 +22,3" +32,6* 


Tabla 11.2.1: Ángulos máximos "aceptables" según la anchura de la ventana 


Estos posibles fotones útiles serán a su vez filtrados por el colimador al ser absorbidos en los 
septa. El ángulo de aceptación ((3) de los colimadores de agujeros paralelos viene dado por la 
relación entre su diámetro (D) y su longitud (L) 


D 
tgB=>5 
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como se puede observar en la figura 11.2.1 


Fig.11.2.1: Esquema de colimador y ángulo máximo de aceptación. 


A partir de los datos de la tabla 7.2.2 de las características de colimadores se obtiene que los 
ángulos máximos de apertura (B) para distintos colimadores son pequeños comparados con 
las desviaciones debidas al efecto Compton (Tabla 11.2.2). 


L[mm] D[mm] pre] 

LEHR 46 2,032 2,53 

LEUHR 47 1,778 2,17 
LEHS 47 2,870 3,49 

HEGP 65 4,0 3,52 

LEGP 43 2,5 3,33 


Tabla 11.2.2: Ángulos máximos de aceptación de colimadores 


Continuando con el ejemplo numérico se puede buscar el límite inferior de la ventana de 
energía que correspondería a los valores de [f3. Esto podría llevar a pensar en ajustar la 
amplitud de la ventana a las características del colimador (Tabla 11.2.3). 


80 [keV] 140 [keV] 360[keV] 
LEHR 79,98 139,96 359,75 
LEUHR 79,99 139,97 359,81 
LEHS 79,97 139,92 359,53 
HEGP 79,97 139,92 359,52 
LEGP 79,97 139,93 359,57 


Tabla 11.2.3: Amplitudes de ventanas ajustadas a colimadores 


Como es evidente a partir de estos resultados, es imposible ajustar la ventana de energía para 
seleccionar la dirección de los fotones. Para que fuera factible la resolución en energía de las 
gammacámaras debería ser unas 100 veces mejor que la de las cámaras actuales que es del 
orden del 10% con cristal de Nal(Tl) y del 6% con detectores de estado sólido (GE Healthcare). 
De todo lo expuesto se deduce que los fotones que atraviesan el colimador lo hacen muy cerca 
de la perpendicular del colimador con una energía que los puede hacer proceder de muy 
distintos puntos alejados de ésta. 

En definitiva la radiación dispersa incrementa la actividad asignada a una zona mediante 
fotones que provienen de otra zona y reduce la diferencia entre zonas frías y calientes al hacer 
“menos frías” algunas lesiones, lo que es especialmente importante en Cardiología y a efectos 
de cuantificación. Se impone en consecuencia la corrección de la dispersión. 
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11.3 Dependencia con la cantidad de materia atravesada 


El número de interacciones que sufren los rayos emitidos depende de la cantidad de materia 
que la radiación debe atravesar hasta ser detectada. Esta dependencia se debe al mayor 
número de electrones con los que puede interaccionar que hace incrementar la probabilidad 
de interacción y que está obviamente en función del grosor. En la figura 11.3.1 se muestra 
cómo varía el perfil de una fuente radiactiva lineal (LSF) de estar al aire (0 cm) a tener 
interpuesto un cierto grosor de agua que vendría a simular el tejido blando que puede rodear 
un órgano emisor de radiación. 


Fig.11.3.1: Variación de la forma de la LSF en función de la cantidad de agua interpuesta. 


Observar cómo al aumentar el espesor de agua aparecen cuentas en posiciones fuera de la 
imagen original de la línea (0 cm) debido a la aceptación de impulsos por la apertura de la 
ventana de energía y que proceden de los fotones que han sufrido efecto Compton. La figura 
11.3.2 presenta el esquema de este proceso en el que se muestra como a medida que 
aumenta la cantidad de material los fotones aceptados están a mayor distancia de la vertical y 
que, al mismo tiempo, su número va disminuyendo porque pocos son los que aún poseen la 
energía suficiente para ser detectados. 
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Fig.11.3.2: Esquema del efecto de la dispersión por un medio material 
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Estas “alas” respecto a la LSF en aire muestran un decrecimiento respecto a la vertical que se 
describe, en primera aproximación, mediante la ley de la atenuación y por lo tanto sigue una 
ley exponencial. 

A más espesor mayor dispersión que provoca un emborronamiento de los contornos, 
fenómeno que se observa en la clínica entre los pacientes delgados y los de peso superior, 
especialmente en las exploraciones que requieren una buena resolución espacial como las 
gammagrafías óseas. 


11.4: Correcciones simples de la dispersión Compton 


11.4.1: Ventana de energía 

El método básico para paliar la dispersión Compton es, como se ha descrito anteriormente, la 
utilización de una ventana de energía o ventana espectrométrica. La figura 11.4.1 muestra el 
empleo de tres ventanas centradas en los 140 keV del "Tc con tres amplitudes distintas así 
como el ángulo máximo permitido de dispersión. 


A 20%: 126 — 154 keV A 15%: 129 - 151 keV A 10%: 133 — 147 keV 


<y=54 * <a=470 u=36 * 


Fig.11.4.1: Intervalos de energía correspondientes a tres ventanas centradas en 140 keV. 


La reducción de la anchura de la ventana provoca una disminución del número de cuentas y 
una ligera mejora de la nitidez de las imágenes como se puede observar en la figura 11.4.2 
que muestra la imagen de un maniquí de barras adquiridas con las mismas 3 ventanas y todas 
durante 300 segundos. 


E 
$ 
* 
y 
7 
y 
:] 
É 


ventana 20% 10% 
Fig.11.4.2: Imagen de un maniquí de barras de 300 s y tres ventanas de anchura distinta. 
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11.4.2: Método de la doble ventana (DEW: Dual Energy Window)” 

Consiste en estimar la proporción de cuentas dentro del fotopico que provienen de 
interacciones Compton como se muestra en la figura 11.4.3. Se observa la superposición del 
espectro en el que no habría dispersión (espectro primario) junto con el espectro de energía 
de la dispersión Compton en el objeto observado (paciente), que es lo que se detecta. La 
importancia de la parte Compton "dentro" del fotopico depende de la resolución en energía 
del detector. Actualmente las gammacámaras con cristal de Nal(TL) tienen una resolución en 
energía del orden del 9% y que las gammacámaras con detectores de estado sólido CZT es de 
un 5%. Esto hace que los fotones Compton todavía no se pueden discriminar directamente 
debida a la baja resolución energética”. 
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Fig.11.4.3: Descomposición del espectro de %"Tc en sus componentes en un detector con una 
resolución energética del 13% y en un detector CZT de 3,4%”. (A partir de Cherry 2012) 


En este método, la contribución del espectro Compton en el fotopico se considera 
proporcional al número de cuentas que se obtiene en una ventana situada por debajo de la del 
fotopico. Con este supuesto se considera, sin decirlo, que la imagen obtenida en la ventana 
"Compton" es idéntica a la obtenida en la ventana del fotopico, salvo un factor proporcional 
(k). Esta suposición es incorrecta ya que, como se ha visto anteriormente, la energía de los 
fotones dispersados depende del ángulo en el que han sido emitidos. Esto hace que los 
fotones registrados en la ventana "Compton" han sufrido un mayor cambio de trayectoria que 
los fotones "Compton" que han sido detectados en el fotopico (Fig.11.4.4)”, 


Si Propuesto por Jasczack et al. en 1984. 

* También existe efecto Compton en el cristal de centelleo y en el colimador. Para un colimador LEGP y 
9%Tc la contribución del colimador a la PSF es de un 2% (Dahlbon 2017) 

% Las resoluciones en energía de las gammacámaras son inferiores a los detectores únicos debido a que 
se considera global para todo el UFOV y no individual. 

5 En principio, no habrían de poderse restar (sería como “restar peras a manzanas”) pero no dejan de 
ser fotones, aunque ligeramente distintos! 
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Fig.11.4.4: Esquema del método DEW (a partir de Cherry 2012) 


La figura 11.4.5 muestra un espectro real con las dos ventanas empleadas en este método. Hay 
que tener en cuenta que la corrección se hace para cada elemento de la imagen con lo que se 
considera que el espectro de energía que se obtendría con un detector del tamaño de una 
celda es el mismo que para todo el campo de la gammacámara. 


B: 92-125 keV A: 126-154 keV 


Fig.11.4.5: Ventanas utilizadas en el método DEW 


A partir de las imágenes obtenidas en cada ventana de energía ( A y B), se obtiene una tercera 
imagen restando a la correspondiente al fotopico (A) una fracción (k) de la obtenida en la 
ventana Compton (B) según la expresión 


E(1J)=A(,)=Kk-B(1J) 


siendo (ij) las coordenadas de cada elemento de las imágenes ("celdas o pixeles"). Al 
considerar un sólo factor de proporcionalidad, se produce una sobre-corrección al eliminar 
demasiados fotones poco o nada dispersados ya que se aplica un factor constante en toda la 
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ventana del fotopico que no tiene en cuenta el perfil decreciente de los fotones Compton. Con 
ello se consiguen imágenes más nítidas (Fig.11.4.6) pero no válidas, estrictamente hablando, 


para cuantificaciones. A pesar de todo es un método muy extendido por su facilidad de 
99m 


implementación y que da buenos resultados "de visualización" para "Tc con un factor 


empírico k=0,5. 


- 2/JAGASECTAN 


A B e 
Fig.11.4.6: Imágenes adquiridas (A y B) y calculada según DEW (C). 


11.4.3: Método de la triple ventana (TEW)” 

Este método se puede considerar un refinamiento o extensión del método DEW al utilizar un 
sistema para corregir las cuentas Compton del fotopico que se adapta a cada espectro en vez 
de ser un valor fijo. Para ello se obtiene un valor de corrección derivado de dos ventanas 
situadas en ambos extremos del fotopico (Fig.11.4.7) y que corresponde al área de un trapecio 
de anchura igual al de la ventana del fotopico y extremos los centros de las ventanas laterales. 


Fig.11.4.7: Esquema del método de la triple ventana (TEW)( a partir de Cherry 2012) 


El número de cuentas que se sustrae son las que corresponden al área del trapecio que 
"intenta" reseguir el perfil de la energía de los Compton. El área del trapecio viene dada por 


siendo N, y No los valores de intersección del lado del trapecio con el espectro. Dado que estos 
valores teóricos no son obtenibles directamente, en la práctica se consideran que vienen 


si Propuesto por Ichihara et al. 1993 
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dados por el recuento en cada ventana N', y N'> divididos por su anchura común w, con lo que 
el factor de corrección-para cada celda de la imagen- es 


(Ny +N>) 

S(i,j) = W, - 
(1,5) 0 TW 

y por lo tanto los valores corregidos serán 


donde F(i,j) es la imagen obtenida en la ventana del fotopico. 

La figura 11.4.8 muestra el resultado de aplicar esta corrección a un maniquí de barras. La 
imagen A es la obtenida en la ventana inferior, B la obtenida en el fotopico, C la 
correspondiente a la ventana superior y E la imagen B corregida. 

Este método tiene el inconveniente de generar imágenes más ruidosas que la original debido a 
que los recuentos en las ventanas laterales son bajos por la estrechez de la ventana y están en 
consecuencia sujetos a mucho ruido. 


ICOMPTON 


- 2/TEH 1-TEH INF 


C 


COMPTON 
- 2/Co-57 TEH INF 


45431 cts 
300 sec 


39218. cts 
300 sec 


Fig.11.4.8: Imágenes adquiridas con 3 ventanas según TEW y resultado. 


Los métodos de la doble y de la triple ventana se aplican en la corrección de las 
gammagrafías. En SPECT y PET existen dos formas de proceder. Una, la corrección de cada una 
de las proyecciones que forman el estudio mediante alguna de las técnicas descritas (DEW, 
TEW). La segunda consiste en incluir la dispersión Compton en el proceso de reconstrucción 
tomográfica. Estos algoritmos se basan en reproducir numéricamente todo el proceso de 
formación de las proyecciones, lo que incluye incorporar un "sub-modelo" que simule el 
efecto Compton. El problema es complejo y existen numerosas aproximaciones todas ellas 
requiriendo gran potencia de cálculo, muchas de ellas basadas en el método de Monte Carlo e 
incorporando la ecuación de Klein-Nishina (ver capítulo 18). 
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11.5: Corrección de la dispersión Compton en PET 


Como se ha visto anteriormente (y que se expone con cierto detalle en el anexo A2) el paso de 
los fotones a través del paciente comporta cambios en su dirección y en la energía debido al 
efecto Compton. 

El método más básico para la corrección de este efecto es mediante la selección de energía 
que consiste en fijar una energía umbral (LLD) de unos 430-435 keV. De esta forma se 
rechazan la mayoría de los fotones muy dispersados aunque se admiten unas desviaciones de 
hasta unos 402 que deberán corregirse posteriormente en la reconstrucción. El límite superior 
de la ventana viene determinada por la resolución en energía de los detectores de cada 
tomógrafo, cómo ejemplifica la figura 11.5.1 para dos cristales típicos como son el BGO y el 
LSO. La menor resolución energética del BGO obliga a utilizar una ventana más amplia. 
Obsérvese que ampliar por la parte superior podría dar por válida alguna superposición de 2 
fotones cosa que sería descartada por la ventana temporal. 


511 keV PHOTONS 


Counts 


Energy (keV) 
Fig.11.5.1: Esquema de espectro de energía y ventana de aceptación (Slideplayer.com) 


Es interesante observar cómo el espectro de energía que se detecta se corresponde con la 
distribución probabilidad de la interacción de fotones de 511 keV en agua. En efecto, el 
espectro de energía detectado se interpreta como la convolución del espectro de emisión 
(energías antes de ser detectados) con la función que caracteriza el funcionamiento del 
detector. Esta caracterización muestra la manera como el detector transforma la energía de 
los fotones en impulsos eléctricos (ver anexo A6) presentando una forma que se considera 
gaussiana y que está parametrizada por su anchura a mitad de altura (FWHM) que indica su 
resolución en energía” (Fig.11.5.2). 


PND 


0 100 200 xo 40 290 600 o Es 
Energy of seattered photons Que V) 


Fig.11.5.2: Distribución de los fotones dispersados en agua con energía inicial de 511 keV (Zaidi 
2000) y espectro detectado (Visser 2001). 


58 z z 
Cuanto menor es la FWHM, más delgada es la campana de Gauss y más se parece el resultado a la 
distribución original de la energía de los fotones. 
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La figura 11.5.3 muestra cómo la resolución del detector repercute en el espectro sobre el que 
se aplicará la ventana energética y cómo debido a la resolución limitada " por debajo" del 
fotopico correspondiente a los 511 keV se "cuelan" cuentas procedentes de la dispersión 
Compton. Obsérvese como la proporción de “scatter” dentro del fotopico es menor con 
resolución de 12% que con 20%. También es visible el cambio debido el detrimento de 


resolución por lo que al ensancharse se debe ampliar el límite superior de la ventana para no 
perder fotones de 511 keV. 
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Fig.11.5.3: Espectros a: con una resolución de 12% b: con un resolución de 20%. Cuentas 
procedentes de un maniquí de 20 cm de diámetro (Dahlbon 2017). 


La dependencia respecto al volumen emisor (corpulencia del paciente) se pone de manifiesto 
también en el espectro ya que la radiación dispersada aumenta con la cantidad de materia que 


atraviesa (Fig.11.5.4). Compárese la cantidad de dispersiones múltiples con los de la figura 
11.5.3a. 


1.6 


— Trues 

19. ¿ X --- Single scatter 
“ de » Multiple scatter 
B 
Y 0.8 
E LLD 
"o Í 
e 


e 

> 
ñ 

j 


0.0 — , 
0 100 200 300 400 500 600 7 


(o) Energy (keV) 
Fig.11.5.4: Espectro con ventana de 12% y maniquí de 35 cm de diámetro (Dahlbom 2017) 


Los fotones detectados procedentes de la dispersión, si producen una coincidencia temporal, 
generarán una LOR errónea. Esta LOR tiene una desviación por lo que no pasará por el punto 
de aniquilación. Como resultado se genera un fondo que hace disminuir el contraste y que 
afecta a la cuantificación. Cómo su distribución depende de la distribución del trazador en el 
paciente su corrección es compleja y se aborda por distintas vías. 


11.5.1 Ventanas múltiples 

La medida del número de cuentas en varias ventanas de energía se hace de forma equivalente 
a como se hace en SPECT. Existen distintas tácticas como la DEW que emplea 2 ventanas o la 
TEW que emplea 3 ventanas. Con ello se obtiene una estimación del fondo que se extrapola a 
la ventana correspondiente a los 511 keV, restando las LORs correspondientes. Por una parte 
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permiten hacer la corrección "on line" pero, por otra parte, aumentan la incertidumbre del 
número de cuentas debido a la suma de las variancias de las cuentas”. 


11.5.2: Corrección en la reconstrucción 

Actualmente (2020) el método con mejores resultados se basa en la reconstrucción iterativa 
con compensación de la radiación dispersa utilizando simulación de Monte Carlo a partir de la 
información del CT y de las sucesivas soluciones que se van obteniendo (Flg.11.5.5). El método, 
denominado SSS por "Single Scatter Simulation" se basa en considerar sólo los fotones que han 


e Contribution to LOR AB 
from each scatter point 
(from CT) using activity 
distribution (from PET) 
and Klein—Nishina 


equation 
Uncorrected Ve) e Repeat for all LORs to 
/ get scatter sinogram 


Corrected 
e Scale scatter (SSS) 


sinogram to emission 
sinogram (data) tails 


Fig.11.5.5: Esquema de un proceso de corrección de la dispersión (Dahlborn 2017) 


tenido una sola interacción. Aunque no corresponde exactamente a la realidad, hasta ahora es 
la más precisa y empleada a pesar del elevado costo computacional. Con este y otros métodos 
(Dahlborn 2017) se consigue generar el sinograma que corregirá el original que se implementa 
de forma iterativa hasta conseguir una determinación correcta de los fotones dispersados 
(Fig.11.5.6). 


59 e: E ' E . a E 
Si n=a-b, 0, = y0,? + 0)? y al tratarse de recuentos radiactivos que siguen distribuciones de 


Poisson= va + b. 
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Sinograma Sinograma Sinograma 


experimental del scatter corregido 


Fig.11.5.6: Corrección del sinograma 


Cabe señalar que dado que uno de los puntos fuertes del PET es la cuantificación absoluta, es 
importantísimo que las imágenes a partir de las que se obtienen valores sean lo más parecidas 
a la realidad. La corrección del "scatter" es pues imprescindible (Fig.11.5.7). 


Corregida 


No Corregida 


Fig.11.5.7: Ejemplo de imagen corregida del efecto Compton (Gispert 2017) 


11.6: Atenuación 
11.6.1 Fundamentos 
La disminución del número de cuentas detectadas, respecto al de las emitidas, debida a la 


interposición de un medio material entre la fuente emisora y el detector se denomina 
atenuación. La relación entre ambas intensidades se expresa como 


donde Ip es la intensidad detectada, If la emitida y F el factor que las relaciona y que 
depende del espesor del material atravesado, del tipo de material (tanto su densidad como su 
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número atómico efectivo) y de la energía de los fotones que componen la radiación. Estas 
dependencias se expresan a través del coeficiente de atenuación lineal (11) como 


pu = pg + He 


en el intervalo de energías empleadas en Medicina nuclear siendo Uf el coeficiente de 
atenuación debido al efecto fotoeléctrico y 4¿ el debido al efecto Compton. Estos coeficientes 
representan la probabilidad por unidad de longitud de que un fotón interaccione mediante 
uno de estos efectos. Dado que un fotón o interacciona por efecto fotoeléctrico o por efecto 
Compton, la probabilidad global es la suma de ambas probabilidades. Según esto, el número 
de fotones dejados de detectar de un haz” (—d] ) es proporcional a la intensidad (1) por la 
probabilidad de interacción en la longitud dl , lo que se expresa como 


-dl =1- 1: dl 


que da lugar a la ley de atenuación 
I(D) =1(0) - eu! 


siendo 1 (0) la intensidad antes de atravesar un espesor l con coeficiente de atenuación u e 
I(D) la intensidad después de atravesarlo (Fig.11.6.1). Se observa claramente la dependencia 
con U para un mismo espesor. 
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Fig.11. 6.1: Curvas de la atenuación para tres coeficientes de atenuación distintos 
(Wikibooks.org) 


La siguiente figura (11.6.2) muestra como la dependencia de la atenuación con la distancia 
(espesor) se verifica en las imágenes reales. Se trata de un corte transversal de un cilindro con 
una mezcla homogénea de agua y P"Tc. El perfil de cuentas según un diámetro presenta unos 
valores máximos en el borde y un mínimo en el centro siguiendo sendas curvas exponenciales 
de acuerdo con la ley de la atenuación (que se han dibujado superpuestas al perfil 
experimental). 


% Se trata de un haz por lo que los fotones dispersados por efecto Compton abandonan el haz. 
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Fig.11.6.2: Atenuación en una fuente cilíndrica homogénea 


Los efectos de la atenuación en la formación de imágenes y en su cuantificación son muy 
importantes. Se pueden resumir esquemáticamente en que fuentes de distinta intensidad se 
pueden detectar como iguales o que fuentes iguales se detecten como distintas (Fig.11.6.3) 


l=L >D,<D, 


| la> L => D , =D, 


Fig.11.6.3: Problemas debidos a la atenuación (a partir de Bailey 2014 y de IAEA 2014) 


En los medios compuestos de distintos materiales la ley de la atenuación se aplica individual y 
sucesivamente a cada uno de de los componentes como se muestra en la figura 11.6.4 ya que 
la "salida" de un medio es la "entrada del siguiente. Si pensamos con probabilidades se trata 
del producto de probabilidades ya que los fotones son atenuados por cada medio 
sucesivamente 


Medio simple Medio Compuesto 
| 
Lo ML, 
E Ey Eo Xy La 
| DEA) == .S 3 AE 7 
IL et 1, Lote 112x244 13X3 4 114x4 «=Le Zuixi 


Fig.11.6.4: La atenuación de un haz por un material compuesto es la composición de las 
atenuaciones en cada material 
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El producto de funciones exponenciales es otra función exponencial cuyo exponente es la 
suma de los exponentes, como se expone en la figura anterior. Así, la intensidad emitida lose 
puede obtener a partir de la intensidad detectada Lg mediante la expresión 


OE DA 
0— o—Ei11x; 

por lo que se han de conocer los coeficientes de atenuación Hu; "de" cada medio y la distancia 
recorrida “en” cada uno de ellos "x;”. Si no se conocen todos los Lu; y x¡ deben hacerse 
aproximaciones que es lo que se hacía antes de la aparición de los equipos híbridos (ver 
capítulo 11) 


11.6.2: Corrección aproximada en SPECT-Método de Chang 

El método de Chang (Chang 1978) de orden O se basa en considerar un único coeficiente de 
atenuación lineal y por lo que la expresión anterior se simplifica al depender sólo de las 
distancias X;, 


la 

l. = =*= 
ecundixi 

Según esto, para obtener una estimación de la actividad emitida desde cada elemento del 
interior de una zona de interés (órgano) I¿ (1, j) se debe obtener su distancia al exterior x; en 
todas las direcciones (ángulos de las proyecciones) lo que se consigue a partir del contorno del 
corte tomográfico (Fig.11.6.5) obtenido de alguna forma: manual, automático, elíptico,... De 
esta forma cada elemento de la imagen se corrige empleando la expresión 


A) 
TE 


como promedio de la atenuación en todas las direcciones (N es el número de proyecciones). 
Para ello es imprescindible haber obtenido el tamaño de pixel y haber establecido el 
coeficiente de atenuación. El tamaño de pixel es necesario para convertir las distancias de 
píxeles a cm ya que las unidades del coeficiente de atenuación lineal son 1/cm. El coeficiente 
de atenuación es crítico y es forzoso buscar su valor para cada radioisótopo, colimador y 
gammacámara. 


Anter iot 


Posterior 


Fig.11.6.5: Fundamento del método de Chang de orden 0. 
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Este método es bastante correcto para órganos relativamente homogéneos (cerebro, 
abdomen) pero no es aplicable en zonas muy heterogéneas como tórax o pelvis. 

La importancia de la utilización de un coeficiente adecuado se muestra en la figura 11.6.6. En 
ella se observa como el coeficiente de atenuación que fija el fabricante del ordenador de 
procesado no es correcto para el equipo con el que se adquirió un SPECT de una fuente 
homogénea cilíndrica. Esto indica que, antes de aplicar este método deben hacerse pruebas 
para determinar el coeficiente de atenuación adecuado. Se ve claramente una sobre 
corrección que debe compensarse y que invalida la corrección. 


Tc-99m 
Chang correction (1 =0.15 cm?) Chang correction (1 =0.12cm”) 
u valor por defecto fijado por el u ajustado para “compensar” 
fabricante la sobrecorrección 


Fig.11.6.6: Efecto de un coeficiente de atenuación adecuado y de uno erróneo (derivada de 
Sorenson 1987) 


El ajuste del coeficiente de atenuación se puede hacer de forma muy sencilla. Se adquiere un 
estudio tomográfico de un cilindro con una actividad homogénea del trazador de interés en las 
mismas condiciones que las exploraciones clínicas (colimador, ventana de energía). Basta 
reconstruir el estudio con distintos coeficientes y fijar como "correcto" el que genere un perfil 
plano. Para el %"Tc se toma como 0,15 cm” a partir de un sólo artículo 1 (Harris 1984). 


11.6.3 Corrección directa de la atenuación en PET 

En PET, por utilizar dos fotones en la misma dirección pero en sentidos opuestos, cada fotón 
sigue, por su cuenta, la ley de la atenuación. La probabilidad de detectar ambos fotones es el 
producto de las probabilidades de ser detectados por separado. Si un fotón atraviesa una 
longitud x en el interior de un paciente de anchura T en aquella dirección, el otro fotón 
recorrerá T-x (Fig.11.6.7). 


Point source 
of activity 


Fig.11.6.7: Esquema de la atenuación en PET (Cherry 2012) 
Esto hace que la probabilidad de detección conjunta sea 


ex . en (Tx) = e uT 
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Si se considera que el medio que atraviesan tiene un solo coeficiente de atenuación, entonces 
resulta que las cuentas detectadas sólo dependen del espesor atravesado, no del punto en 
concreto en el que se ha producido la emisión. La corrección de la atenuación es en principio 
sencilla. Basta obtener para cada posible dirección de las línigas de respuesta (LOR) su 
coeficiente de atenuación mediante una fuente externa, como una fuente de “Ge que gira 
alrededor del paciente. En este caso, se utilizan los fotones de 512 keV producidos en la propia 
fuente ya que de lo que se trata es de comparar la intensidad antes y después de atravesar el 
paciente. Para ello se obtiene un "blank scan" sin paciente y un "transmission scan" con el 
paciente (Fig.11.6.8). 


Blank Scan Transmission Scan 


Blank Scan 
Transmission Yan 


Attenuation Correcuon 


Fig.11.6.8: Obtención del sinograma con los factores de corrección de la atenuación (Cherry 
2004) 


Cada LOR del sinograma de corrección, cuyos valores son el inverso de los de atenuación, se 


obtiene dividiendo la LOR del "blank" por el valor en la transmisión. Este sinograma se aplica al 
sinograma que corresponde a la actividad del paciente (Fig.11.6.9) 
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Fig.11.6.9: Obtención del sinograma corregido de la atenuación (Cherry 2004) 


Esta corrección propia de PET presenta serios inconvenientes ya que la transmisión contiene 
una mezcla de los fotones procedentes del paciente (si ya está inyectado) con los de la fuente 
emisora. Algunas veces se han empleado fuentes de *”Cs que emite fotones de 662 keV pero 
ello implica una alta resolución en energía para distinguirlos de los aceptados por la ventana 
de 511 keV que abarca hasta los 665 keV. 

La figura 11.6.10 muestra imágenes de transmisión obtenidas mediante una fuente radiactiva 
a distintos ángulos. 


LLL 


Fig.11.6.10: Imágenes de transmisión con fuente radiactiva (Karp 2005) 


Actualmente sólo se emplea este método para controles de calidad con fuentes cilíndricas. La 
figura siguiente (11.6.11) muestra tres imágenes obtenidas con los tres métodos de corrección 
para poder apreciar su diferencia de calidad así como sus características. 
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high noise lower noise no noise 
15-30 min scan time 5-10 min scan time 1 min scan time 
low bias some bias potential for bias 


low contrast lower contrast high contrast 


Fig.11.6.11: Comparación de imágenes de transmisión por 3 métodos (Karp 2005). 
La necesidad de una corrección “correcta” de la atenuación ha impulsado el desarrollo y 
comercialización de los equipos híbridos SPECT/CT y PET/CT que combinan la tecnología 
nuclear con la radiológica. 
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Detectores de Medicina nuclear — multimodales o híbridos 

12: Equipos híbridos: SPECT/CT y PET/CT 

En este capítulo se expone brevemente como se ha solventado la corrección de la atenuación 
mediante la tomografía computarizada (CT). La utilización conjunta de dos técnicas de imagen 
permite además completarse entre sí mediante la fusión de imágenes. El SPECT y PET aportan 
información funcional (metabólica) y el CT su localización anatómica. 

12.1: Planteo del problema de la atenuación 

La radiación al atravesar el cuerpo del paciente se atenúa al interaccionar con éste. Esto hace 
que las imágenes que se obtienen de la distribución del trazador estén alteradas. Para su 


corrección es imprescindible conocer los distintos coeficientes de atenuación así como la 
longitud recorrida en cada uno de los tejidos atravesados como se resume en la figura 12.1.1. 


Ip =Ip: Atenuación 


e. 


Fig.12.1.1: Atenuación en medios complejos 


La intensidad detectada Ip procedente de una intensidad emitida l¿ en una dirección 
determinada viene dada por la intensidad emitida multiplicada por la atenuación a lo largo de 
la trayectoria rectilínea desde la emisión a la detección. La atenuación global es el producto de 
las atenuaciones parciales "A¡" en cada segmento de los distintos tejidos. Estas atenuaciones 
parciales se expresan mediante la ley de la atenuación como exp (-1d¡) siendo 1; el coeficiente 
de atenuación del trocito de tejido "i" y d; la distancia recorrida en él. Toda esta información 
forma los llamados mapas de coeficientes de atenuación debiendo haber uno para cada corte 
("slice") transversal de cada paciente. Los mapas son "imágenes" siendo el contenido de sus 
píxeles coeficientes de atenuación u (x,y). Los coeficientes de atenuación dependen de la 
energía de la radiación por lo que estos mapas deben obtenerse para cada energía con la que 
se haga una exploración. 

Para hallar las intensidades emitidas l¿ a partir de las detectadas lp es , por consiguiente, 
preciso conocer el mapa de la atenuación, obtener a partir de él la atenuación según cada 
dirección (/) y así resolver la "ecuación" y "despejar" la incógnita 


Ip(1) 


TED = 25 
s() Atenuación(l) 


para cada dirección l. 
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12.2: Obtención del mapa de coeficientes de atenuación 


El mapa de atenuación se obtiene a partir de la misma expresión anterior (Ip=lg Atenuación) 
empleando alguna técnica que permita conocer con exactitud la intensidad emitida y 
detectada. Es lo que se denomina una imagen de transmisión. De esta forma si se conoce lp e l; 
se puede conocer la Atenuación en cada dirección. 


Ip (1) 
lg (0) 


Atenuación(l) = 


Repitiendo este proceso para cada dirección, se pueden conocer sus componentes uu, mediante 
un proceso de reconstrucción tomográfica” y obtener el mapa u(xy). 


12.2.1: Imágenes de transmisión mediante fuentes radiactivas 
Los primeros equipos de SPECT con corrección de atenuación utilizaban fuentes radiactivas 
solidarias con los cabezales. La figura 12.2.1 muestra el esquema de distintas configuraciones. 
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(a) Sheet Source Transmission System (b) Scanning Line Source Transmission System (c) Fan-Beam Stationary Line Source Transmission System 


Gamma Camera | Gamma Camera 


Camera Collimator 


E | Camera Collimator 
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Souroe 
Collimator. 
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Radionuclide Point Source 
Line Sources 


(d) Multiple Line Source Transmission System (6) Half-Cone Point-Source Transmission System 


Fig.12.2.1: Configuraciones para obtener el mapa de atenuación mediante fuentes radiactivas 
(Fraxedas 2015) 


Como se observa, se diseñaron múltiples configuraciones dada la importancia de la obtención 
del mapa de atenuación. La figura 12.2.2 muestra un equipo con dos fuentes lineales con 
movimiento mecánico lineal para abarcar, línea a línea, todo el ancho del campo de la 
gammacámara lineal. Estos sistemas se replegaban para el uso normal en exploraciones no 
miocárdicas. De hecho, fue la gran importancia de la corrección de la atenuación en las 
exploraciones de perfusión miocárdica lo que impulsó el diseño y construcción de estos 
accesorios. En la mayoría de equipos sólo se podían emplear en modo cardiológico (2 
cabezales en ángulo recto). Cabe mencionar las cámaras e-cam Profile de Siemens en las que 
varias fuentes estaban fijas en dos armazones exteriores de forma que cada uno de ellos 
“irradiaba” uno de los cabezales dispuestos en modo cardiológico. 


% Tradicionalmente el método de retroproyección filtrada (ver. capítulo 18) 
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Fig.12.2.2: Equipo de corrección de la atenuación en una cámara DSX (Sopha Medical) y en 
una cámara E-cam Profile (Siemens) 


La figura 12.2.3 muestra un mapa de atenuación obtenido mediante fuentes radiactivas de un 
maniquí de tórax. 


Fig.12.2.3: Mapa de atenuación mediante fuentes radiactivas (IAEA Human Health Campus) 
Este tipo de mapas de atenuación permitieron corregir imágenes cardíacas como la mostrada 


en La figura 12.2.4 en la que se observa cómo se compensa una perfusión disminuida debido a 
la atenuación en un miocardio normal. 
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Att. Corrected 
Uncorrected Scanning line source 


Fig.12.2.4: Corrección por aplicación del mapa de atenuación (a partir de IAEA Human Health 
Campus) 


Las fuentes radiactivas empleadas eran de período de semidesintegración largo, de una sola 
energía adaptadas a las de las exploraciones que debían corregir. En SPECT se emplearon 
principalmente los siguientes tipos de fuentes: 


152G d : T¡/,=242 días, E:97, 103 keV 
24 Am: T,/2= 432 años, E=60 keV 
Ba: T,/,= 10.5 años, E=356 keV 


Se obtenían imágenes con dos ventanas simultáneamente, una centrada en el radiofármaco y 
otra en el radionúclido para la imagen de transmisión (Fig.12.2.5) 


Counts 


153Gd 
events 


E 7 29MTG 
events 


Downscatter 


Energy 


Transmission Emission 
window window 


Fig.12.2.5: Superposición de espectros en corrección por transmisión 


A pesar de resolver en principio la atenuación, en este método no podían emplearse fuentes 
de alta actividad por lo que la incertidumbre estadística debido al bajo número de cuentas de 
los mapas era elevada. Además debido a que se empleaba el método de retroproyección 
filtrada, los mapas de corrección eran "borrosos" a causa del filtrado "extra" debido al ruido 
estadístico (Capítulo 18). 

En los tomógrafos PET se empleaban las mismas fuentes de “Ge incorporadas en el equipo 
que se usaban para su calibración (ver capítulo 13.5) 
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12.2.3: Imágenes de transmisión mediante rayos X 

El bajo número de cuentas en la obtención de la imagen de transmisión motivó que se 
empleara como fuente de radiación un tubo de rayos X. Hasegawa en 1990 presentó el 
prototipo de un equipo de Rx (emisor y detector de estado sólido) que permitía adquirir 
simultáneamente tanto fotones X como los fotones y procedentes de un paciente gracias a un 
detector de HPGe de alta resolución energética para separar los dos tipos de fotones. De esta 
forma se conseguía en un mismo equipo un TC de baja velocidad de rotación (debido a la baja 
tasa de fotones y) y un SPECT (Fi. 12.2.6). Este detector necesitaba trabajar a muy baja 
temperatura (Nitrógeno Líquido) por lo que precisaba incorporar un criostato móvil. Se 
denominó ETCT. 


X-Ray 
Source 


X-ray tube 


Radionuclide 


Graduate 
Source 
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Focussed . HPGe detector 


Collimator 


a 


Fig.12.2.6: Esquema y prototipo de RX +SPECT (Hasegawa 1990) y (Seo 2008) 


El número de fotones generados por un equipo de Rx a baja intensidad es muy superior al que 
se obtiene de una fuente de fotones y empleada en Medicina nuclear. La figura 12.2.7 muestra 
el espectro de los fotones emitidos por un tubo de Rx y por una fuente de "Tc. Se observa la 
gran diferencia en el número de cuentas entre ambas fuentes de radiación y su separación 
mediante un detector HPGe. 
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Fig.12.2.7: Espectros de energía de Rx y 99mTc (Lang 1992) 
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Este tipo de equipos (ETCT) pensados básicamente para cardiología permitían obtener 
imágenes como la que se muestra en La figura 12.2.8 


Fig.12.2.8: Imagen de perfusión miocárdica obtenida con un equipo ETCT (Seo 2008) 


12.2.4: Equipos de SPECT/CT 

A partir de la idea de Hasegawa de emplear una doble modalidad en un mismo equipo, 
General Electric desarrolló los equipos Infinia Hawkeye (Fig.12.2.9) como un equipo de bajo 
costo comparado con un CT convencional. Dado que los detectores de la gammacámara no 
poseen la resolución en energía suficiente para separar los fotones de las dos modalidades se 
optó por emplear dos detectores distintos (gammacámara con Nal(Tl) y detectores cerámicos 
para el CT) lo que obliga a hacer adquisiciones consecutivas. 

El primer modelo comercializado llevaba un tubo de Rx solidario con el estativo tomográfico 
convencional con un colimador en abanico y al lado opuesto un detector plano que permitía 
adquirir un corte de 5mm en cada revolución. Debido a cuestiones mecánicas, al tener que 
hacer girar dos cabezales con su colimador, la velocidad de rotación era lenta, de 23s/vuelta. 


Del 
Ss . pa 1 Detectorde la 


| pq. ER gammacámas 


Tubo de Rx 


Fig.12.2.9: Equipo Infinia Hawkeye (GE Healthcare) 


La adquisición se hacía secuencialmente, es decir, se obtenía en primer lugar el estudio con 
una modalidad y a continuación y de forma automática el estudio de la otra modalidad. Las 
imágenes permitían obtener mapas de atenuación correctos a pesar de la baja calidad de las 
imágenes morfológicas que era equivalente a las de un CT de 32 generación (Fig.12.2.10). 

Este equipo obtenía imágenes de 128x128 por reconstrucción tomográfica mediante 
retroproyección filtrada con un filtro de suavizado no modificable por el usuario. 
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Fig.12.2.10: Imágenes de atenuación obtenidas con un equipo Hawkeye. 


GE comercializó posteriormente un modelo en el que el "CT" abarcaba 4 cortes de 5 mm 
(Hawkeye 4) La velocidad estándar de rotación en la fase "CT" era de 14s/vuelta (Hamann 
2008). Las imágenes eran de escasa calidad comparadas con las de los CT actuales mal 
llamados diagnósticos”. No obstante, permitían la localización correcta de las lesiones 
detectadas en el SPECT (Fig.12.2.11). 


Fig.12.2.11: Imágenes de SPECT, “CT” con un equipo Hawkeye y su superposición. 


La lentitud del giro obligaba a trabajar a baja intensidad para no irradiar en exceso, por lo que 
si bien la dosis de radiación del paciente era baja, también era bajo el número de fotones 
detectados por lo que el ruido de las imágenes era muy superior a las obtenidas mediante un 
cr. 


Fig.12.2.12: Prototipo de SPECT + CT (Townsen 2008) 


“Todos los CT han sido siempre diagnósticos de peor o mejor calidad. Llamarlos diagnósticos a los 
recientes es una cuestión de marketing, a mi entender, muy desafortunada. Si los CT actuales son 
mejores que los de los años 90 se les deberían llamar super-diagnósticos, hiper-diagnósticos, ultra- 
diagnósticos,..... Sino hubiesen sido diagnósticos al Sr. Hounsfield no le hubieran dado el premio Nobel! 
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Algunos fabricantes optaron por agrupar un SPECT convencional a un equipo CT basándose en 
la idea expuesta por Hasegawa (Fig.12.2.12). Observar el soporte de la camilla necesario para 
reducir el pandeo de ésta al tener que aumentar su longitud para las dos modalidades. 

Un ejemplo de la solución más directa comercializada fue la dada por Philips al compactar una 
gammacámara Skylight (eliminando la estructura por la que se desplazaban los cabezales) con 
un CT Brilliance (con una resolución <1mm) de 16 cortes. Este equipo se denominó Precedence 
(Fig.12.2.13). 


Pórtico de desplazamiento 
longitudinal TC Brilliance 


Skylight Precedence 
Fig.12.2.13: SPECT/CT Precedence de Philips Medical Systems 


La solución adoptada por Siemens y también posteriormente por GE fue integrar ambas 
modalidades en un solo equipo más compacto que la Precedence, dando lugar a los equipos 
SPECT/CT Symbia de Siemens en el que el CT (MDCT) podía de ser de 2,4 o 16 cortes y 
Discovery de GE ambos con una resolución de CT inferior al mm. La figura 12.2.14 muestra la 
integración de una cámara Symbia con un CT. 


Symbia TC modelo MDCT 


Fig., 12.2.14: Equipo SPECT/CT de Siemens. 


GE por su parte presenta actualmente su equipo Discovery 670 (Fig.12.2.15) 
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Discovery 630 TC: The BrightSpeed Elite 


Fig.12.2.15: Equipo Discovery SPEC/CT de GE Healthcare. 


Philips, después del modelo Precedence presentó los equipos Brighview XCT en los que en vez 
de un CT convencional, se adoptaba la filosofía primitiva al incorporar un tubo y un detector 
Flat-Panel en el estativo giratorio de una gammacámara tomográfica Brightview (Fig.12.2.16). 
Este detector se podía replegar para poder trabajar como una gammacámara convencional. El 
detector basado en cristales de Csl tiene una resolución espacial 15 lp/cm y una anchura de 
campo de 14 cm. La velocidad de rotación de 12 s/vuelta muy baja comparada con la de los CT 
que son del orden de 0,5-1,5 s/vuelta. En contrapartida genera una dosis al paciente (obtenida 
mediante el maniquí CTDI) de 6,5 mGy en localización y de 0,5 mGy en corrección de 
atenuación cardíaca frente a unos 20 mGy en un CT convencional. 


Tubo de Rx 


Detector Flat-Panel 
Fig.12.2.16: SPEC/CT Brigthview XCT de Philips Medical Systems. 


Digirad, que es un fabricante de gammacámaras de campo pequeño con detectores de Csl(TI) y 
fotodiodos de silicio, ha optado por una solución para cardiología en la que el paciente gira 
respecto a los 3 detectores tanto en SPECT como en el "CT" (Fig.12.2.17). Los mismos 
detectores sirven para los fotones y del SPECT y para los Rx del "CT" . La exploración con Rx 
tarda 60 s (Digirad 2020). 
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Haz de Rx 


DIGIRAD 


Fig.12.2.17: Equipo Cardius X-ACT + (Digirad 2020) 


12.2.3: Equipos de PET/CT 

La propuesta de combinar un PET con un CT como soporte para la localización anatómica y 
para la corrección de atenuación se desarrolló en los años 1990 (Beyer 1994). El primer 
prototipo lo construyo CTI PET Systems al compactar un CT de un corte Somaton (Siemens) con 
un tomógrafo PET ECAT ART (Figura 12.2.18). 


Figura 12.2.18: CT y PET compartiendo una misma estructura (Townsend 2008) 


El primer tomógrafo PET/CT comercializado fue el modelo Discovery LS de GE Healthcare en 
2001 seguido a los pocos meses por el Biograph de Siemens y por el Gemini de Philips. Los dos 
primeros forman una sola unidad mientras que Philips optó por dejar un pequeño espacio libre 
entre ambas partes (Fig.12.2.19) 


Biograph Discovery Gemini 
Fig.12.2.19: Primeros PECT/CT comercializados (Townsend 2008) 
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pa 


La figura 12.2.21 muestra un equipo actual “compacto” desmontado en la que se indican los 
componentes de ambos equipos. En el anillo de PET se ve con claridad que los bloques están 
formados por 4 detectores que hacen que el equipo produzca 24 anillos porque cada detector 
está formado axialmente por 6 cristales de centelleo (Fig.12.2.20). 


Fig.12.2.20: Bloque de un equipo GE (Kinahan 2012) 
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Fig.12.2.21: Equipo GE -PET/CT desmontado (Kinahan 2012) 


La adquisición de los estudios en 2 fases o modalidades (primero CT y en segundo lugar PET) 
hace que la camilla juegue un papel muy importante ya que no deben haber errores en la 
superposición de las imágenes bi-modales. Estos errores de registro o de superposición 
pueden ser debidos al pandeo de la camilla, es decir, que la camilla ceda debido al peso del 
paciente. Además de que el material con el que está construida ha de ser muy rígida y muy 
transparente a la radiación, la camilla ha de estar sujeta que forma que no flexione. En 
definitiva hay que evitar que los dos detectores "vean" un cuerpo desplazado uno respecto al 
otro. La figura 12.2.22 muestra los esquemas de dos posibles combinaciones: Detector inmóvil 
y camilla deslizante señaladas con “A”, “B” y ”C” o camilla fija y equipo deslizante “D”. 
Observar que en la configuración "C" hay un soporte intermedio para evitar el pandeo y que 
las “A”, “B” y ”C” muestran distintas formas de hacer mover la camilla. 
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Variable cantilever point; support in tunnel Stationary bed; gantries travel on rails 
Fig.12.2.22: Sujeción y movimiento relativo camilla-detectores (Townsend 2008) 
12.3: Obtención del mapa de atenuación mediante CT 


Las imágenes que se obtienen mediante Rx indican la absorción que han tenido los fotones 
emitidos por el tubo generador a través del paciente. Las imágenes estándar se visualizan 
mediante una escala de grises según la cual la mayor el blanco corresponde a la máxima 
absorción y el negro corresponde a la mínima. Es pues una representación en negativo que 
proviene de cuando se revelaban directamente las placas fotográficas ya que, en principio, 
debería ser al revés, es decir, a mayor radiación más blanco, más "luminoso" y a menor 
radiación más "oscuro". Estas imágenes radiológicas indican directamente la absorción de los 
fotones por lo que son una representación de los coeficientes de atenuación de los tejidos por 
los que ha pasado el haz de Rx (Fig.12.3.1) 


Distribución de fotones detectados 


An 


espesor - cm 


Fig.12.3.1: Radiografía: Distribución de fotones detectados en función de la atenuación. 
La figura 12.3.2 presenta el esquema de la relación entre el valor de la intensidad medida y la 


emitida en cada punto de una radiografía. En ella vemos como el haz de Rx de intensidad 
conocida [y es atenuado por cada tejido que atraviesa hasta ser detectado. El coeficiente de 
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atenuación global después de recorrer una longitud 1 viene dado por la media de los 
coeficientes de atenuación parciales uy. 


x-ray tube 


y JA. 


attenluation 


. 


O detector | I=I -exp(-11y:1) 


1 


Fig.12.3.2: Esquema de la atenuación de un haz al atravesar un paciente 


El valor del promedio Hu, se obtiene directamente como 


UM = 1 n:4 1 


De esto se deduce que la transmisión de Rx permite estimar la absorción del haz de radiación 
57 que depende directamente del coeficiente de atenuación lineal global. No obstante, a fin 


de corregir las imágenes de SPECT y PET es necesario conocer tanto los coeficientes de 
atenuación parciales de cada tejido como el espacio (extensión) que ocupan por lo que es 
imprescindible disponer de información tomográfica. 


12.3.1: Antecedentes históricos y fundamentos de la CT 

A.M. Cormack (Cormack 1963) se planteó el problema de la determinación cuantitativa de los 
coeficientes de atenuación en el interior del cuerpo del paciente a partir de las radiografías 
tanto como problema teórico como de posible aplicación en radioterapia. Es decir, se planteó 
el problema de hallar una función que representase los coeficientes de atenuación a partir de 
su integral (suma) a lo largo de una recta. Demostró que el problema tenía solución y que, 
efectivamente, los (M¡) se podían obtener en la práctica a partir de sus valores medios 
(1) obtenidos siguiendo rectas a distintos ángulos alrededor del objeto en estudio”. 

En 1964 presentó los resultados experimentales que confirmaban la corrección de los valores 
deducidos por su expresión matemática respecto a los “verdaderos” empleando un maniquí 
cilíndrico de metacrilato en cuyo interior había dos pequeños cilindros de aluminio. La figura 
12.3.3 muestra la sección del maniquí y la concordancia entre los valores (por construcción) y 
los calculados. Se puede observar perfectamente como los puntos calculados resiguen el 
contorno determinado por los bloques de aluminio en 5 orientaciones distintas desde el centro 
del maniquí. 

Con estos dos trabajos se demostró que era factible la determinación de la extensión y 
naturaleza de los distintos tejidos en una sección del paciente al haber eliminado la 


8 Cormack redescubrió la transformación de Radon y su inversión que se había publicado en 1917. 
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superposición de estructuras de las radiografías, es decir, la reconstrucción tomográfica. Era el 
inicio de la tomografía por rayos X en Medicina. 


Fig.12.3.3: Maniquí y comparación de los valores de atenuación según 5 orientaciones 
(a,b,c,d,e) y los valores calculados (Cormack 1964). 


En 1972, quizás conociendo los trabajos de Cormack”, G. Hounsfield presentó un primer 
equipo que permitía obtener la visualización de tejidos en el interior de un cráneo humano. 
Para ello, empleó como fuente de radiación un tubo de Rx y dos detectores en oposición que 
seguían dos movimientos secuencialmente: primero un giro y luego un barrido (Fig.12.3.4). Los 
dos detectores permitían obtener 2 cortes al mismo tiempo. 


X-RAY SOURCE? 


PATIENT'S 
HEAD 


Fig.12.3.4: Movimientos del primer CT (Hounsfield 1973) 


En cada posición axial el conjunto fuente detector giraba 180? de grado en grado y en cada una 
de estas posiciones adquiría mediante un movimiento rectilíneo 160 lecturas. De esta forma se 
conseguían 28800 (180x160) ecuaciones para calcular los 6400 elementos de la matriz de 
80x80 celdas en la que se calculaba la reconstrucción de cada uno de los 2 cortes. El método 


64 a A ” A ' z 
Hounsfield no hace referencia a Cormack en su artículo de presentación del primer escáner. 
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empleado de resolución estaba basado en la resolución de sistemas de ecuaciones lineales. La 
obtención de un estudio necesitaba 35 minutos (5 minutos por 6 adquisiciones + 5 min de 
tiempo de reposicionamiento). A medida que se adquiría una sección se elaboraba la anterior 
mediante un miniordenador. La figura 12.3.5 muestra el primer equipo comercializado EMI 
Mark |, el ordenador empleado y la unidad de visualización. Observar que es la primera vez 
que en Radiodiagnóstico los datos deben ser procesados digitalmente para obtener una 
imagen. Anteriormente todos los equipos eran analógicos, esto es, cada imagen se registraba 
en una placa fotosensible que se revelaba posteriormente. 


Arenas Visualización 
Adquisición 


Procesado 


Fig.12.3.5: Equipo EMI MARK | (a partir de Hounsfield 1973) 


El método de reconstrucción empleado en estos primeros modelos estaba basado en resolver 
algebraicamente el sistema de ecuaciones (ART) que se generaba en la adquisición (Paneta 
2014). Progresivamente se hicieron mejoras técnicas y estructurales del equipo (múltiples 
detectores, eliminación del movimiento lineal, etc.). En un CT de tercera generación estos 
valores se obtienen para cada ángulo al hacer girar conjuntamente un tubo de Rx y los 
detectores (Fig.12.3.6). A partir de estos valores adquiridos “globales” ¡y calculados para cada 
ángulo se obtienen los valores individuales |; mediante un programa de reconstrucción 
tomográfica (el método estándar ha sido la retroproyección filtrada), Actualmente se 
emplean métodos iterativos que permiten reducir la dosis al paciente al no requerir una 
calidad de detección (número de fotones) tan elevada como en la retroproyección filtrada. 


Fig.12.3.6: Esquema de un CT de 32 generación 


65 . Xi ., E 

Basta considerar que u;x; = )),' 4, por lo que la reconstrucción da directamente los yy . 
66 z ., ” 

Los métodos de reconstrucción se exponen en el capítulo 18. 


272 


La información obtenida en un CT es digital y cuantitativa. El valor de cada celda de la matriz 
que se obtiene es un número. El propósito original de un CT era obtener una imagen del 
mismo aspecto que las radiografías convencionales. Para ello se inventó una manera de 
representar la absorción de la radiación que fuera directamente interpretable por los médicos 
en escala de grises. Además, dado que las absorciones presentan numéricamente pocas 
diferencias entre sí para los tejidos blandos (= 4%), se creó un método que amplificaba 
visualmente estas diferencias. Hounsfield”” estableció un cambio de escala de forma que al 
agua le correspondiera el valor O como referencia de forma que los coeficientes inferiores al 
agua le corresponderían valores negativos. De esta forma ampliaba la estrecha gama de 
coeficientes de atenuación de los tejidos Al aire le asignó arbitrariamente -500 (Fig.12.3.7) al 
tener un coeficiente de atenuación igual a O. Hounsfield empleó un tubo de Rx a trabajando a 
120 kv. 


Pritt-ovs 


“fo ABSORPTION CO-EFFICIENT GREATER THAN WATER 


Fig.12.3.7: Unidades empleadas para ajustar las ventanas de visualización (a partir de 
Hounsfield 1973) 


Para visualizar sólo una parte de los valores utilizando un determinado número de niveles de 
gris se emplean “ventanas”. Una ventana viene definida por dos valores que pueden ser sus 
extremos (mínimo-máximo) o por un valor que indica su posición dentro de todo el rango de 
valores y una amplitud o anchura que determina el intervalo que se va a visualizar. Variando la 
posición se visualizan distintas zonas pero siempre empleando el mismo número de niveles de 
gris. Así, Hounsfield empleó una ventana de anchura de 8 niveles posicionándola en distintos 
valores entre -500 y +500 de su escala para presentar las imágenes de la figura 12.3.8 en la que 
Ajustaba la posición de la ventana (W) para “separar” distintos tejidos 


% G.N.Hounsfield inventó el TC. Se presentaron las primeras imágenes en 1972. 
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Fig.12.3.8: a: W=-100:aire en el cabello, b:W=0:agua de los ventrículos, c:W=+15:tumor y 
hemorragia, d:W=+20: detalles hemorragia, e:E=+350 hueso del cráneo (a partir de Housfield 
1973). 


Esta visualización selectiva se podía hacer gracias a que las imágenes estaban almacenadas en 
un ordenador y se podían variar los valores con los que se formaba la imagen, sin alterar la 
información original. Los valores arbitrarios “print out scale” de la figura 12.3.7 empleados 
por Hounsfield se denominan números CT y sus unidades se denominan Hounsfield (HU). Se 
puede decir que cada imagen es un mapa de números CT expresados en Hounsfields. 
Actualmente se emplea como valor del aire -1000 y como valor de hueso compacto valores 
que pueden ser superiores a 1000 (Fig.12.3.9). 


Fat: 
-100 HU Air: 
1000 HU 
Liver: 
6oHU 
Spleen: 
50HU 
Kidney: 
Cancellous bone: 30 HU 
50-200 HU Compact bone: 


1000-2000 HU 


Fig.12.3.9: Ejemplo de distribución de valores (Brahme 2014) 


Al emplear tecnología digital se utilizan registros de 12 bits con lo que se pueden representar 
4096 (2*”) niveles de gris de -1024 a 3071. No existe unanimidad respecto al número de niveles 
de gris que el ojo humano puede diferenciar en una sola imagen (entre 65 y 800). Para poder 
analizar y ver con detalle alguna alteración de valor diagnóstico se recurre al método de las 
ventanas, ya aplicado por Hounsfield en forma digital, que consiste en utilizar una ventana 
móvil de anchura igual a 256 posibles niveles que se puede desplazar entre los 4096 niveles 
que permite un monitor de 12 bits (Fig.12.3.10). 
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Full-scale data Display system 
(12 bit) (8 bit) 


Fig.12.3.10: Concepto de ventana (WW: anchura, WL: centro) (Panetta 2014) 


Con esta metodología de visualización selectiva, actualmente se obtienen imágenes como las 
de La figura 12.3.11 en las que se muestra el centro de las ventanas WL y su amplitud). Esta 
técnica permite ver con claridad cosas muy distintas de una misma imagen. 


Lung Bone Soft tissue 
WUMWW: -500/1400 WL/WW: 300/1500 WL/WW: 40/350 
A A) Min/max: -450/950 Min/max: -135/215 


TEN, 


1) 


sd 


Fig.12.3.11: Visualización de un mismo corte de tórax seleccionando aire, hueso y tejido 
blando (Panetta 2014) 


La relación entre los números CT (en unidades Hounsfield-HU) y los coeficientes de atenuación 
viene dada, para una energía efectiva del tomógrafo CT (E, por la relación 


CT[HU] = 1000 - u(E)—HBagua (E) 

Bagua (E) 
Aunque los equipos CT obtienen directamente los coeficientes de atenuación lineal, las 
imágenes que presentan están en números CT ya que la finalidad de un CT es generar 
imágenes en formato radiológico convencional. Esto hace que cuando se emplean además 
para obtener los coeficientes de atenuación, éstos se deban obtener a partir de los números 
cr. 
Hay que observar que los coeficientes de atenuación lineales y la densidad del material están 
directamente relacionados, por lo que las imágenes de Rx informan también de la densidad de 
los tejidos. 
La tabla 12.3.1 muestra los valores CT para distintos tejidos en 3 equipos distintos trabajando a 
120 kVp (pico de voltaje en kV). 
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Material Mass Density GE LightSpeed Siemens Toshiba 


Air 0.000 -9915 -9698 -970.3 
Lung 300 0.290 -729.2 -7129 -720.8 
Lung 450 0.450 -5418  —-5365 -543.3 
Adipose 0.943 -92.8 95.6  -67.2 
Breast 0.985 -33.0 A56  -36.4 
Solid Water 1.016 37 19 -5.5 
Water 1.000 -2.9 -5.6 -5.1 
Brain 1.052 28.7 2 16.8 
Liver 1.089 64 9 65.6 65.8 
Inner Bone 1.145 212.7 2075 211.0 
B-200 1.159 2274 220.7 2296 
CB2 30% 1.335 4420 4299 464.4 
CB2 50% 1.560 19162] TIS3] 831: 
Cortical Bone 1.823 11918  1173.7 1256.2 


Tabla 12.3.1: Valores de CT en tres equipos (CB: hueso cortical con distintos porcentajes de 
carbonato de calcio) (Crowe 2022) 


Es de observar que los equipos dan valores parecidos y que respetan aproximadamente las 
condiciones dadas por Hounsfield para el aire y el agua. Las diferencias entre los valores 
seguramente se deban a que las energías efectivas sean ligeramente distintas al depender de 
factores como el material del tubo de Rx y del filtro entre otros (CIEMAT) 2009. 


12.3.2: Conversión de unidades CT a coeficientes de atenuación 

La atenuación de los fotones depende de dos factores. Uno, el tipo de material o tejido que 
atraviesan al depender de la composición molecular y dos, de la energía de éstos. La figura 
(Fig.12.3.12) refleja estas dependencias para dos tipos de tejidos y los mecanismos de 
interacción que intervienen. Se observa que los valores totales en la “zona CT” son 
significativamente distintos de los de la “zona nuclear”. También muestra como en la “zona 
nuclear” el hueso y el tejido blando presentan un comportamiento paralelo, es decir, con una 
misma diferencia a lo largo de todo el intervalo de energías. En cambio se tiene que en el 
intervalo de CT la diferencia entre tejido blando y hueso es muy dependiente de la energía de 
los fotones al disminuir cuando aumenta la energía. 


100.00 


Bone-total 
— — — -Bone-photoelectric 
o. Bone-Compton 
———- Muscle-total 

— —x-— - Muscle-photoelectric 
- - -*- - Muscle-Compton 


10.00 


1.00 


u [1/cm] 


0.01 
10 100 1000 
E [keV] 
Fig.12.3.12 Variación del coeficiente de atenuación con la energía para distintos tejidos 
(Kinahan). 
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Por la propia definición de números CT se desprende que no existe una relación directa entre 
los coeficientes de atenuación y los CT al tener estos dos zonas bien diferenciadas, los 
inferiores a O y los superiores a O al haber tomado el agua como CT=0. . La relación que existe 
entre los números CT y los coeficientes de atenuación lineal, en primera aproximación, se 
describe mediante una recta para la zona de CT negativo (llamada zona aire-agua) y otra recta 
para la zona de CT (llamada zona agua-hueso). Ambas rectas provienen de despejar u de la 
definición de número CT. 


Magua 


1 = Hagua o 


Es el denominado modelo bilineal que se muestra en La figura 12.3.13 y que fue verificado 
experimentalmente por Blankespoor en 1996 mediante materiales de coeficiente de 
atenuación conocido. Emplearon un equipo GE con unas tensiones de pico de 80, 120 y 140 kV 
obteniendo una curva de calibración para cada una de ellas. 


0.2 
3018 
x 016 
4 0.14 
bl 


y 


z 
1 
£ 
3 


-1000 -750 -500 -250 0 250 500 
CT + (Hounsfield Units) 


Fig.12.3.13: Curva de calibración CT-u, para 140 kVp (Blankespoor 1996) 


La dependencia con la tensión del tubo de Rx se muestra en La figura 12.3.14. Se observa 
cómo varía la relación entre el número CT y el coeficiente de atenuación en dos combinaciones 
genéricas (aire-agua, hueso-agua) al variar la tensión del tubo de Rx. Se observa que para la 
mezcla aire-agua la relación es única (las tres curvas coinciden) mientras que para tejidos más 
densos (hueso-agua), aunque lineales, la pendiente de las rectas decrece con la energía 
promedio de los fotones ya que los que están generados con 100 kVp tienen -en media- menor 
energía efectiva que los generados con 140 kVp que a su vez tienen menor energía que los 
fotones gamma del %"Tc de 140 kev. 
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Fig.12.3.14: Variación de la relación lineal con la tensión de tubo (Giubbini) 


Esto hace que deban modificarse los valores obtenidos del CT teniendo en cuenta tanto la 
tensión del tubo de Rx como la energía para la cual se calculan, es decir, la energía de los 
fotones Y. Esta corrección se hace aplicando las expresiones siguientes según se trate de 
valores inferiores a O (aire- agua) o superiores debido a que presentan un comportamiento 
lineal distinto en cada una de estas zonas (distinto origen y pendiente). 


Para CT <0 (zona aire-agua) 


(u[agua, E] — ulaire, El) - CT 


ultejido, El = ua 


Para CT >0 (zona agua-hueso) 


. u[agua, keV] - (u[hueso, E] — u[agua, El) - CT 
prendo legua ple 1000 - (u[hueso, keV] — n[agua, keV]) 

En estas expresiones E representa la energía de los fotones Y, keV hace referencia a la energía 
efectiva de los Rx y CT al número de unidades Hounsfield. Los valores de u[agua, keV] 
y u[hueso, keV] son constantes (fijada una energía efectiva de los Rx) y los valores de 
ulaire, El, u[agua, E] y u[hueso, E] también son fijos y están tabulados para las energía de 
distintos radionúclidos (tabla 12.3.2) por lo que la conversión es una simple suma y 
unamultiplicación. 
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70 
zE 
II EE AECA EA 


0 


245 
IE E ARE 


511 F-18 0.0001 | 0.0961 | 0.1655 


. 0. 
ICI ESO E 
OO .0001 | 0. 


Tabla 12.3.2: Valores de los coeficientes de atenuación en función de la energía de los fotones 
Y (Patton 2006) 


El comportamiento bilineal dependiente de la energía del radionúclido queda de manifiesto en 
la figura 12.3.15. 


0.18 


0.1 
Mezcla: aire-agua 
0.14 


140 keV 


n[em*] 


PET: 511 KeV 


Mezcla agua-hueso 


-1000 -500 0 500 1000 1500 
CT [HU] 


Fig.12.3.15: Relación entre números CT y coeficiente de atenuación lineal. 


Se observa que los valores para 511 keV son muy inferiores a los de 140 keV para tejidos más 
densos que el agua lo cual es lógico ya que los fotones de PET son casi 4 veces (3,65) más 
energéticos que los de 140 keV y por lo tanto presentan menos "resistencia" en los tejidos. 
Para PET las diferencias entre tejidos en cuanto a la atenuación son más sutiles que en SPECT 
(140 keV) por lo que, a fin de ajustar más correctamente los valores empleados en la 
cuantificación, es preciso también buscar correcciones más completas entre número CT y 
coeficiente de atenuación como el modelo trilineal de La figura 12.3.16 que se extiende hasta 
los valores más altos que se obtienen actualmente para huesos corticales. 
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Fig.12.3.16: Coeficiente de atenuación para PET en función de la tensión del tubo de Rx (Lee 
2016) 


Entre -200 y 1000 HU es donde se sitúan la mayoría de los tejidos (Fig.12.3.17) por lo que es 
preciso afinar la corrección a fin de aumentar la calidad de la cuantificación. 
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Fig.12.3.17: Distribución de distintos tejidos según número CT (Giubbini) 


12.4 Corrección de la atenuación en SPECT/CT 


La corrección para cada corte del SPECT requiere distintos pasos. El tamaño de la matriz de la 
imagen de CT (p.ejemplo 512x512) se reduce al tamaño de la de SPECT (p.e. 128x128). Esta 
matriz (que es de números CT) se convierte en matriz de coeficientes de atenuación según la 
energía del radioisótopo empleado en SPECT mediante las curvas o tablas de calibración CT-u 
obtenidas por el fabricante del CT. Esta transformación se hace pixel a pixel con lo que se 
obtiene la matriz de los coeficientes de atenuación. La corrección para un pixel determinado se 
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obtiene aplicando la expresión inversa de la ley de atenuación en la que el espesor es el 


tamaño del pixel es decir, que el factor de corrección para cada celda se obtiene mediante la 
expresión 


c(i,j) =en00)% 


siendo t, el tamaño de pixel en cm y 1 (i,j) el coeficiente de atenuación para aquella celda de la 


imagen. Estos factores se aplican multiplicando el número de cuentas detectado por el factor 
de corrección 


(06) =105,p) c(1,)) 


Como se esquematiza en la figura 12.4.1 
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Fig.12.4.1: Proceso de corrección en SPECT (Patton 2008) 


El proceso global se muestra en la figura 12.4.2 


Conversión por E 


ini [¿=1p:ezsHdl — 


(+ reconstrucción iterativa) 


Fig.12.4.2: Esquema del proceso de corrección en SPECT 
Dado que las diferencias sutiles entre los coeficientes de atenuación no aportan nada a la 


corrección, los píxeles con coeficientes parecidos se agrupan con un solo valor (lo que genera 
una segmentación de la imagen por sus valores de atenuación). 
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12.5: Corrección de la atenuación en PET/CT 


El proceso de corrección en PET es el mismo hasta obtener el mapa de corrección. Para ello 
hay que adaptar la imagen del CT a las del PET (energía y resolución espacial) y generar las 
líneas de respuesta (LORs) por proyección (directa o “forward”) para obtener un sinograma de 
corrección (Fig.12.5.1). 
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Fig.12.5.1 Proceso de corrección en PET/CT (Kinahan 2012) 
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Este proceso se observa para un caso real en la figura 12.5.2 
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Fig.12.5.2: Secuencia de corrección de atenuación en PET (Patton 2006) 


La figura 12.5.3 muestra el sinograma de la corrección de un estudio de un maniquí cilíndrico 
uniforme aplicado al sinograma directo y el sinograma corregido. 
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Sinograma de atenuación Sinograma sin corregir Sinograma corregido 


Fig.12.5.3: Corrección de la atenuación (a partir de Saeed 2012) 


Se observa perfectamente como en el sinograma sin corregir los valores de las LORs de la 
periferia son más elevados (más amarillos en la figura 12.5.3) que en el centro ya que hay 
menos atenuación cerca del borde y que el sinograma de corrección tiene un comportamiento 
inverso (más intenso en el centro). 


12.6: Fusión de imágenes 


La utilización conjunta de dos técnicas de obtención de imágenes que se complementan tiene 
un gran valor diagnóstico, independientemente de la corrección de la atenuación. Mientras el 
SPECT y el PET proporcionan información sobre la captación del trazador que es la traducción 
del estado funcional, el CT proporciona la localización anatómica exacta dentro del cuerpo del 
paciente. La visualización simultánea de las dos modalidades se logra mediante el registro de 
imágenes. Aunque el registro se ha de hacer forzosamente en la corrección de la atenuación 
puede hacerse también si ésta no se corrige, simplemente se hace para que las imágenes se 
puedan superponer y para localizar correctamente, por ejemplo, un acúmulo patológico de 
trazador (Fig.12.6.1) 


i A e y e 
Lung Cancel 


Transverse View 


Fig.12.6.1: Localización mediante PET/CT de un tumor (Patton 2006) 
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12.7: Aspectos de la calidad de la doble modalidad "Nuclear" y "Rx". 


Los artefactos en las imágenes bimodales proceden de una u otra modalidad y/o de la 
conjunción de ambas. Los referentes a la hibridación pueden ser básicamente de dos tipos. 
Uno debido a un cálculo erróneo de los coeficientes de atenuación y otro, debido a errores de 
registro entre ambas modalidades, que lleva a errores en la superposición de las imágenes 
(fusión) que puede también producir errores tanto en la corrección de la atenuación al utilizar 
coeficientes de atenuación que no les corresponden como en su localización anatómica exacta 
al falsearla. 

La figura 12.7.1 muestra un caso de sobre-corrección debido a un artefacto por un implante 
metálico que hace calcular un coeficiente de atenuación incorrecto. Además provoca un 
artefacto de barras (streaks) en la imagen de CT que también se reflejan en la imagen de PET. 


HU fuera de escala streak artifacts, 
/ Hp incorrecto 


Sobre atenuación 
Fig.12.7.1: Artefacto por implante metálico 


Los contrastes empleados en CT son de alto número atómico para ser opacos a los Rx. Restos 
de estas sustancias pueden aparecer como captaciones en la imagen corregida por atenuación 
que llevan a un falso diagnóstico si no se compara con la imagen sin corregir. La figura 12.7.2 
muestra el caso de una exploración con restos de un contraste de Bario. 


Eerrección atenuación 


Contraste de Ba en recto 


» a 


Sin correción atenuación 


Fig.12.7.2: Artefacto por contraste opaco de CT. 
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Un error frecuente es el error de registro entre SPECT cardíaco y Rx que consiste en un 
desplazamiento del miocardio de manera que ocupaba una parte de pulmón. En algunos casos 
el corazón podía atravesar la caja torácica! (Fig.12.7.3) 


Attenustion map Co- istered 
CT Scan SPECT - CT alice 


Short Axis Siices 


» ) y 


Un<orrectod AC: no mis-registration AC: misregisterod silcos 


Fig.12.7.3: Artefacto por error de registro (a partir de IAEA Human Health Campus) 


En el cálculo de los factores de corrección interviene la longitud recorrida por los fotones por 
lo que un error en este parámetro conduce a valores incorrectos de la atenuación. Un ejemplo 
sería el de La figura 12.7.4 que presenta el resultado de simulaciones en las que el campo útil 
del CT no abarca todo el cuerpo del paciente. Se trata de un error de "truncación" o recorte del 
CT. Esto hace que el “grosor” aparente de tejido en el CT no sea el correcto (menor) con lo 
que la corrección de la atenuación tampoco lo sea (mayor) haciendo aparecer una zona de 
menor actividad que la que le corresponde. 


DODI 


Fov « 40 cm Fov = 35 cm Fov = 30 cm Fov « 25 cm 


Att. corrected SA Siices - Normal Myocardium 


Fig.12.7.4: Error debido al recorte de la imagen obtenida del CT (a partir de IAEA Human 
Health Campus) 
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Los pacientes pueden inducir a dos tipos de errores, Uno, "voluntario" por el que el paciente 
cambia ligeramente de posición entre una exploración y la otra, como el caso de La 
figura12.7.5 en el que se observa como la posición de las manos ha sufrido un pequeño 
desplazamiento. 


Fig.12.7.5: Desplazamiento debido a movimiento del paciente (Livieratos 2015). 


El otro "error" debido al paciente es involuntario ya que es debido al movimiento interno de 
los órganos, como el del corazón, o al movimiento respiratorio. Estos movimientos producen 
un emborronamiento de los registros de distinta magnitud. En PET o en SPECT, al ser 
exploraciones relativamente lentas, la imagen que se obtiene es un promedio de las distintas 
posiciones durante la adquisición. En cambio, en CT, un corte se obtiene en menos de un 
segundo por lo que el CT corresponde a una de las imágenes que forman la imagen en PET o 
SPECT. Esto ha dado lugar a distintos métodos de adquisición y/o corrección que se exponen 
más adelante (capítulo 16). Un caso frecuente es el cambio de posición debido al movimiento 
del diafragma en la respiración. 

El pandeo de la camilla debido a su flexión (Fig.12.7.6) puede producir errores de registro 
entre dos modalidades con sus consecuencias. 


Fig.12.7.6 Error debido al pandeo (derivado de Townsend JNM 2008) 
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La utilización de CT como herramienta complementaria a las exploraciones funcionales de PET 
y SPECT tiene dos limitaciones importantes. Una, que con Rx, sin utilizar contraste, es difícil 
discernir distintos tipos de tejido blando y en segundo lugar que implica un incremento nada 
despreciable de la irradiación del paciente. La figura 12.677 presenta el incremento de la dosis 
efectiva al paciente debido al CT. 
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Fig.12.7.7: Porcentaje de irradiación debido al CT (Camacho 2011) 
De ella se deduce que en conjunto, el empleo de CT hace aumentar la dosis efectiva en un 
50%, variando drásticamente la proporción según las exploraciones (de 2% al 90%). 
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13: Equipos híbridos: PET/RMN 


Una alternativa al empleo de los Rx es la utilización de la técnica de resonancia magnética 
nuclear (RMN) que permite obtener imágenes de gran calidad en tejido blando pudiendo 
seleccionar exquisitamente el tipo de tejido que se quiere detectar y, de gran importancia, no 
irradiar al paciente. La figura 13.1 muestra la diferencia entre un CT y una RMN para un mismo 
corte de cerebro. 


CT RMN 


Fig.13.1: Diferencia entre CT y RMN en la detección de tejido blando 


Las imágenes de CT son directamente imágenes de atenuación, es decir, es una técnica que 
directamente proporciona la posibilidad de corrección de las imágenes de SPECT y PET. Esto es 
debido a que la interacción de la radiación con la materia que atenúa la radiación y se produce 
en la corteza electrónica de los átomos. La RMN, en cambio, se produce a nivel del núcleo 
atómico, al modificar temporalmente el estado de los protones, en particular, los que forman 
el núcleo de los átomos de hidrógeno. El retorno a su estado natural, según la perturbación a 
la que han sido sometidos, informa del entorno en el que están ubicados. A través de los 
núcleos de los átomos se obtiene conocimiento del tejido del que forman parte. 


13.1: Fundamentos de la RMN 


La resonancia es el fenómeno por el cual se excita un cuerpo con una frecuencia que es su 
frecuencia propia de vibración. Por ejemplo, determinadas vibraciones del aire entran en 
resonancia según la forma y dimensiones de la caja "de resonancia" de un instrumento 
musical, o una cuerda tensa vibra según su frecuencia propia. Por otra parte “magnética” 
significa que se altera el momento magnético de los protones. El momento magnético es la 
manera de caracterizar el campo magnético creado por una carga eléctrica (los protones) en 
movimiento y los protones se comportan como si giraran sobre sí mismos. Nuclear se refiere a 
que los protones involucrados son los núcleos de los átomos de hidrógeno. 

La obtención de imágenes de RMN consiste en tres partes: Hacer resonar los protones 
(núcleos de hidrógeno), localizar estas resonancias y registrar cómo liberan su energía para 
regresar a su estado anterior. 
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13.1.1: Resonancia 
Hacer resonar los protones (núcleos de hidrógeno) precisa de dos componentes: 


1) Campo magnético externo 

Los protones de los núcleos de hidrógeno que forman parte de alguna molécula tienen un 
nivel de energía mínimo que los hace estables, es decir, que su energía no varía. Para alterar su 
estado se les somete a un campo magnético estático que hace desdoblar este nivel 
energético de forma que los protones se reparten más o menos equitativamente entre ambos 
niveles de energía (E1 con N1 y E2 con N2 protones) (Fig.13.1.1). 


E, N, 


de e 


E>,>E; AE N; >= N, 
E N; 


Fig.13.1.1: Desdoblamiento del nivel de energía mediante un campo magnético externo. 


La separación entre niveles (AE) depende de la intensidad del campo magnético externo 
estático cuya intensidad se mide en Tessla [T]. Así se comercializan equipos de 0.5, 1, 2,3.5 y 7 
T, éste último para experimentación. A mayor intensidad de campo magnético mejor calidad y 
menos tiempo de exploración. 

2) Emisora de radiofrecuencia (radio). 

Una vez desdoblado el nivel de energía si no se hiciera nada, se mantendría la población de 
cada nivel a mientras hubiera el campo magnético. Para alterar esta situación se comunica 
energía a los protones mediante ondas de radiofrecuencia (RF), esto es, energía 
electromagnética mediante una antena emisora. Esto hace que los protones del nivel inferior 
(E1) accedan al nivel superior (E2) creándose una situación inestable. Esta inyección de energía 
se hace mediante secuencias de pulsos separados por cierto tiempo. 
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RE mb N,>N, 
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Fig.13.1.2: Excitación por pulsos 


Cuando la excitación desaparece, los protones excitados del nivel superior (E2) vuelven al 
estado de mínima energía (E1) emitiendo la energía sobrante en forma de ondas 
electromagnéticas (fenómeno de relajación). 


68 s 2 e s E 
Una forma de medir consiste en alterar las condiciones estables de lo que se quiere medir para 
observar como reacciona. 
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Er 


Fig.13.1.3: Relajación 


La señal se detecta externamente mediante una antena receptora. La manera como se 
produce la relajación (tiempos, fases) depende del entorno en el que están los átomos de 
hidrógeno y la frecuencia de estas emisiones dependen del campo magnético al que están 
sometidos los protones. 


13.1.2: Localización de las resonancias 

La localización de las resonancias se consigue superponiendo al campo magnético uniforme 
(constante) un campo magnético de poca intensidad que varía con la posición (gradiente de 
campo). De esta forma, como que la frecuencia de las ondas emitidas en la desexcitación 
depende del campo magnético, se consigue que la frecuencia dependa de la posición. 


B B B 


A az 


X X X 
Campo constante Gradiente Suma: variable 
con la posición 


Fig.13.1.4: Superposición de campos. B simboliza la intensidad de campo magnético y x la 
posición... 


Para adquirir imágenes en 3D se precisan tres gradientes en X,Y,Z lo que permite también 
obtener imágenes directamente en cortes oblicuos. El gradiente según Z (eje del equipo) 
marca el corte o plano donde se hace la adquisición y los gradiente en X e Y sirven para 
localizar el punto de la emisión en este plano. Los gradientes van conmutando entre sí y en 
sincronía con los pulsos de radiofrecuencia formando lo que se entiende por secuencia. La 
duración de los pulsos es muy breve, de pocos ms. Mediante la combinación de los campos 
magnéticos variables se limita la zona en la que el pulso de RF provocará una excitación ya que 
ésta solo se produce si el campo magnético es el adecuado para determinado protón. 
Posteriormente el protón volverá a su estado inicial emitiendo energía en forma de RF 
(Fig.13.1.5). 
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Fig.13.1.5: Esquema de secuencia (derivada de Moser 2009) 


Es importante resaltar que en RMN se puede adquirir información de distinto tipo según 
distintos parámetros de las secuencias de pulsos, en cambio, mediante equipos de CT o de 
SPECT y PET sólo se puede adquirir un tipo de información, en CT la distribución de la 
atenuación y en PET y SPECT la distribución de un radiofármaco. Así, en la siguiente tabla 
vemos como en RMN de un sólo órgano-cerebro en este caso- se obtienen distintos 
parámetros (Pp que depende de la densidad de protones y T,, T, relacionados con distintas 
características temporales de la relajación) que permiten distinguir distintos tejidos 


Brain Tissue Parameters Measured at 1.5T. 


Tissue Type Relative Pp T> (ms) T, (ms) 
White matter 0.61 67 510 
Gray matter 0.69 77 760 
Cerebrospinal fluid 1.00 280 2,650 


Fig.13.1.6: Parámetros obtenidos por RMN en cerebro (Prince 2015) 


a partir de los cuales se generan imágenes con distinta información (Fig.13.1.7)) 


(b) (c) 

Fig.13.1.7: Distintos tipos de información- contraste entre tejidos- que se puede obtener de 
un mismo corte cerebral según la secuencia de excitación y parámetros de la relajación 

(Moser 2009). 
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13.2: Estructura de un equipo de imagen de resonancia magnética nuclear 


Un equipo básico de RMN ha de tener un campo magnético uniforme, constante y estático, un 
gradiente de campo magnético, una antena emisora de radiofrecuencia y una antena 
receptora como se esquematiza en la figura 13.2.1 


Bobina magnética de campo fijo 
Bobinas para gradiente magnético 
Bobina emisora de RF Y 


Bobinas receptoras 


Bobina emisora de RF 
Bobinas para gradiente magnético 
Bobina magnética de campo fijo 


Fig.13.2.1: Estructura y componentes básicos de un equipo de RMN (a partir de Moser 2009) 


El campo magnético fijo se crea mediante una bobina superconductora que trabaja a 
temperatura del He líquido (Fig.13.2.2) es curioso observar como esta bobina de Ni-Ti está 
aislada del exterior mediante capas de vacío y de nitrógeno liquido. 


LN, <77?K LHe < 4.2" K 


Iron shield 

or 

Second niobium- 
titanium wire 


Niobium- 
titanium 
wire 


Fig.13.2.2: Estructura de un imán superconductor (Prince 2015). 


Las bobinas para crear los tres gradientes de campo magnético según tres orientaciones 
(Fig.13.2.3) 
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Fig.13.2.3: Disposición de las bobinas para los 3 gradientes (a partir de Prince 2015) 


La señal que se ha de detectar es muy débil por lo que deben emplearse antenas 
emisoras/receptoras lo más cerca posible del órgano a estudiar. La figura 13.2.4 muestra el 
esquema de disposición de estas. Para un órgano específico se emplean antenas adaptadas a 
la forma de éste. 


Fig.13.2.4: Disposición de las antenas de radiofrecuencia y foto de una de ellas (GE 
HealthCare). 


13.3: Simbiosis de RMN y PET 


La unión de la RMN con otra modalidad de imagen (PET) conlleva muchas dificultades técnicas 
debido a las interacciones o interferencias mutuas entre ambas modalidades que se pueden 
resumir en: 
RMN> PET 

Debido al campo magnético y a la radiofrecuencia 

Alteración de la producción de luz en los cristales de centelleo 

Alteración del efecto multiplicador de los fotomultiplicadores 

Interferencia por RF (120 MHz a 3T) de la electrónica 

Conmutación gradientes (1 kHz) > corrientes de Foucault, vibraciones 

Alteración de la uniformidad por las bobinas de radiofrecuencia 
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PET —>RM 
Inhomogeneidades en el campo magnético por los fotomultiplicadores 
Alteración de la linealidad de los gradientes por campos magnéticos generados 
en los fotomultiplicadores 
Interferencias en la recepción de la RF por emisión de señales de la electrónica 
y por la alta tensión de los fotomultiplicadores 


Dada la importancia de poder hacer estudios con ambas modalidades se han comercializado 
actualmente dos soluciones: 
A) Adquisición secuencial con dos equipos distintos que implica: 
Mayor tiempo de exploración (PET+RMN) 
Mayor espacio 
Posibles errores de registro entre modalidades 
Poca modificación de los equipos-blindajes magnéticos 


Esta es la solución adoptada por Philips de forma que mejorando los blindajes magnéticos del 
PET se consigue un equipo con dos modalidades que pueden trabajar independientemente o 
conjuntamente al disponer de una camilla giratoria entre ambos equipos (Fig.13.3.1). 


Fig.13.3.1: PET/RM= PET TF + 3T RMN (Philips) 


En un determinado momento esta solución fue optada por GE empleando también los dos 
equipos por separado y una camilla especial utilizable en los dos equipos (Fig.13.3.2) lo que 
permitía obtener imágenes en 3 modalidades pudiendo estar los dos equipos en habitaciones 
separadas. 
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Fig.13.3.2: Triple modalidad con equipo Tri-modality de GE Healthcare. 


B) Adquisición simultánea en un mismo equipo que implica: 
- menor tiempo de exploración (del mismo orden que el necesario para la resonancia) 
- menor espacio, rediseño total del PET con detectores compatibles con campos magnéticos y 


radiofrecuencia (Fig.13.3.3) 
- modificar el equipo de resonancia adecuando la camilla y las bobinas de RF con mínima 


atenuación para no alterar la parte PET. 


Conventional APD-based 
PET detectors PET detectors 


Fig.13.3.3: Efecto de un campo magnético sobre un detector convencional con PMTs y sobre 
un detector APD (Pichler 2008) 
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El primer equipo comercializado fue el Biograph mMR de Siemens en 2010 y posteriormente 
se presentó el equipo GE Sigma PET MR. Ambos fabricantes encontraron soluciones casi 
idénticas, diferenciándose básicamente en la estructura de los detectores para PET. 

La operación simultánea de un PET con una RMN debido a las incompatibilidades ya 
mencionadas hizo que se desarrollaran detectores PET que pudieran integrarse dentro de lo 
que es un equipo de resonancia (Fig.13.3.4). 


[E E 


A — Y mm —— 


 —________ A AA A A A AAA AAA 
Fig.13.3.4: Situación del anillo detector de PET en una resonancia (Siemens Healthineers.com) 


El detector PET está formado por una serie de detectores de pequeño tamaño dispuestos en 
cilindro (Fig.13.3.5). 


Detectores Y Bobinas de RF 
y 


Fig.13.3.5: Disposición de los detectores para PET (Ge Healthcare) 


La disposición dentro del equipo de RMN es la que se observa en la figura 13.3.6 donde queda 
claro que el PET forma una capa más de las de la resonancia. 
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Gradient coil 


PET detectors 


Radiofrequency 
coil 


Fig.13.3.6: Inserción del anillo PET dentro del equipo de resonancia (a partir de Herzog 2012) 


Los detectores empleados por GE y por Siemens tiene la misma estructura (Fig.13.3.7, 13.3.8) 
diferenciándose básicamente en el detector de los centelleos producidos en los cristales de 
centelleo. En Siemens se trata de APDs (Avalanche Photo Diode) y en GE se trata de SiPMs (Si 
PhotoMultiplier). Ambos son detectores de estado sólido con unas prestaciones muy similares 
(Caribé 2019, Biograph mMR) con la excepción de que los equipos Sigma de GE permiten la 
adquisición con TOF mientras que los Biograph no (Karlberg 2016). 


Fig.13.3.7: Estructura de los detectores PET en Sigma mr (Ge Healthcare) 


299 


Crystals —_—_— | 
tvalarcho 


hora Diodes (APO) 
integratod 

Cooling Channels 

3 Channel 

Sriwar board 


31 3 APD array 


Chica ————— 
proamplitios 
AO bomwd mm 


2 > 


Fig.13.3.8: Estructura de los detectores PET en Biograph mMIR (Siemens) 


Al tener que adquirir los estudios de PET a través de bobinas de RF ha obligado a rediseñar las 
antenas que se emplean normalmente por otras de baja atenuación, como es el caso de las 
bobinas TIM de Siemens (13.3.9). Todas las bobinas son específicas de la zona que se va a 
estudiar, desde cuerpo entero a una rodilla, por ejemplo. 


4-Channel Flex Coil, Lorge and small, PET-MR compatible 


Fig.13.3.9: Bobinas TIM utilizadas en Biograph mR (Siemens 2017) 


13.4 Obtención del mapa de atenuación 


Una dificultad importante aparece al tratar de corregir la atenuación en el paciente a partir de 
las imágenes de resonancia. Esta dificultad o imposibilidad de obtención directa del mapa de 
coeficientes de atenuación proviene del hecho que la atenuación es un fenómeno a nivel de la 
corteza electrónica y la resonancia a nivel del núcleo atómico. Esta dificultad donde más se 
manifiesta es en relación a los huesos y a su vecindad al igual que en los implantes metálicos. 
A pesar del diseño de accesorios (bobinas, antenas, cables, ..) de baja atenuación, es preciso 
obtener un mapa de la atenuación debida al hardware ya que estos elementos son 
"transparentes" para la radiofrecuencia (RMN) y por lo tanto no aparecerán en mapas de 
"pseudo atenuación" generados a partir de secuencias de pulsos. La figura 13.4.1 muestra las 
imágenes de atenuación de una bobina obtenida por transmisión. Estas imágenes deben 
integrarse en los mapas de atenuación. 
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Fig.13.4.1: Imágenes de atenuación de una bobina para RMN (Martínez-Moller 2012) 


En lo que respecta al modo de obtener una imagen de coeficientes de atenuación no existe un 
consenso entre los 3 mayores fabricantes (GE, Philips, Siemens), es decir, no hay un método 
estándar cómo ocurre en PET/CT (De Luca 2020)*. 

A partir de distintas secuencias de T1 se obtienen imágenes que se segmentan. Esto es, dado 
que no es necesario utilizar tantos coeficientes distintos como píxeles, ya que su variabilidad 
no aporta ninguna utilidad clínica, en las imágenes se asignan 2, 3 o 4 segmentos, uno para 
cada tipo de tejido, cada uno con su coeficiente de atenuación. Estos valores varían según el 
fabricante (tabla 13.1). 


GE Sigma Philips Ingenuity Siemens Biograph 
Pulmón 0.0180 cm-1 0.0219 cm-1 0.0240 cm- 
Tejido blando 0.0100 cm-1 0.0950 cm-1 0.0100 cm-1 
Grasa 0.0860 cm-1 0.0854 cm-1 


Tabla 13.1: Coeficientes de atenuación empleados en la segmentación (Delso 2018) 


Cómo se puede observar el tejido óseo no se contempla. Esto es debido a la dificultad de 
obtener una buena señal a partir de un tejido muy pobre en átomos de hidrógeno y que 
requiere otro tipo de secuencias. El hecho de no considerar hueso en cerebro lleva a errores 
del 20%. Para solventarlo se han puesto a punto dos técnicas. Una es utilizar un atlas 
anatómico para cráneo y caderas y la otra unas secuencias ultra rápidas capaces de detectar la 
señal procedente del hueso (ZTE, UTE). La figura 13.4.2 muestra el complicado proceso que se 
hace para conseguir los mapas de atenuación necesarios para corregir la actividad obtenida en 
el PET. 


69 Ñ E 
Esto es algo parecido a “pedir peras al olmo”. 


301 


pais E l 
MA Images Body £ lung Fat/tissue MA whole-body 
by bed position segmentation classification PseudoCT pon 

Xx 
E 

—— = 
5 Truncation 
10) completion 


TOF-NAC 


Fig.13.4.2: Ejemplo de implementación de la obtención de los mapas de atenuación en un 
equipo Sigma de GE (Delso 2018) 


13.5: Aspectos de la calidad de la modalidad PET/RMN 


En los equipos con doble modalidad la calidad del funcionamiento conjunto viene determinada 
por la calidad de ambas modalidades por separado y por la interacción entre ellas. En el caso 
de la PET/RMN se pueden distinguir dos tipos de artefactos. Unos debidos al propio hardware 
como son los efectos de truncación del campo de visión al ser el campo de visión de la RMN 
menor que el de PET al emplear bobinas locales y la distorsión que provocan estas bobinas en 
los mapas de atenuación al no ser "transparentes" para los fotones de 511 keV como se ha 
visto en el apartado anterior. La truncación hace que haya distorsiones del campo magnético 
en la periferia con el consiguiente deterioro de la imagen que pueden provocar errores de 
hasta un 15% en el coeficiente de atenuación (Fig.13.5.1) 


Fig.13.5.1: Distorsiones debidas a la truncación ( Catana 2021) 


El otro gran grupo de "problemas" provienen de la resonancia. Las secuencias que se deben 
emplear para obtener un mapa "pseudo CT" presentan algunos inconvenientes cómo son: 
Imágenes de tejido óseo: la secuencia para visionar hueso es muy breve lo que hace que se 
puede clasificar erróneamente como aire, con unos coeficiente de atenuación radicalmente 
distintos (Fig.13.5.2) 
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Fig.13.5.2: Confusión entre cráneo y aire (Catana 2021) 


Imágenes de tejido pulmonar: en este caso las secuencias T2 son también muy rápidas y 
difíciles de obtener. Además la señal es muy débil por la baja densidad de protones. La calidad 
está afectada también por el movimiento respiratorio del paciente (Fig.13.5.3). 


Fig.13.5.3: Artefacto debido a la respiración del paciente (Catana 2021) 


Cuerpos extraños: los implantes metálicos (empastes, clips, prótesis...) generan artefactos con 
la consecuente invalidez de la atenuación (Fig.13.5.4) 


Fig.13.5.4: A: CT donde se observan implantes metálicos. B: Imagen de T1 (Dixon) que muestra 
un artefacto. C: Mapa de atenuación con el artefacto generado por el implante (Delso 2015). 
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Mediante PET con TOF se consigue en algunos casos corregir el mapa de atenuación como se 
observa en la figura 13.5.5 en la que se observa como un sten (metálico) provoca un artefacto. 


original ATN Corrected ATN 
B 0.1 
OD) 0 
e D 4 


Fig.13.5.5: Mapa de atenuación directo y corregido y su repercusión en la perfusión cardíaca 
(Shramm 2019) 
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Un problema que puede aparecer es el tiempo necesario para hacer una exploración PET/RMN 
que no debería ser superior al tiempo para hacer un PET/CT seguida de una RMN 
convencional. Aparte de generar problemas logísticos en el flujo de pacientes, se debe pensar 
en emplear solamente las secuencias de pulsos de RNM estrictamente necesarias, para no 
favorecer artefactos debidos a movimientos del paciente (Delso 2015). 
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Formación y visualización de matrices 


En los capítulos anteriores se han descrito los equipos detectores empleados en Medicina 
nuclear de los cuales hay que destacar los utilizados para la obtención de imágenes. En su 
descripción se han empleado conceptos como el de imagen o píxel que es oportuno analizar 
con cierto detalle. El propósito de este apartado es presentar los distintos aspectos que 
intervienen en la generación de las imágenes como son la digitalización, la generación de 
matrices y su visualización. 

Las imágenes en Medicina nuclear son el resultado de un proceso que traduce algún tipo de 
información (fotones gamma) en otra información interpretable mediante un sistema 
formador de imágenes (Fig.14) que se compone de distintas partes (subsistemas) en cascada, 
es decir, que la salida de uno es la entrada del siguiente. En Medicina nuclear el objeto es la 
distribución de radiofármaco y la imagen es una gammagrafía, p.e.de tiroides o un sinograma 
en PET. El sistema formador de imágenes se puede considerar compuesto por las etapas de: 
detección, digitalización, formación de matrices y finalmente generación de imágenes para su 
visualización. 


Objeto 


Sistema formador 
de imágenes 


Formación de Generación de 
matrices imágenes 


Detección Digitalización 


Fig.14: Esquema de la formación de imágenes en Medicina nuclear 


Por regla general y en primera aproximación siempre se considera que los sistemas 
formadores de imágenes, o sus subsistemas, son lineales. Un sistema es lineal si a una entrada 
que es suma de dos entradas, le corresponde una salida que es la suma de las dos respectivas 
salidas. También ha de cumplir que si se multiplica la entrada por un factor, la salida también 
ha de estar multiplicada por este factor. En definitiva es una forma de asegurar que sea válido 
el principio de superposición, el cual, en última instancia hablando en términos físicos, expresa 
el principio de conservación de la energía”. Esto permite asegurar que la suma o 
superposición de imágenes de distintos objetos es igual a la imagen de la superposición de los 
objetos. Por ejemplo, hace válida la sustracción del fondo de una imagen de un riñón mediante 


70 E A á A Se A 

Por ejemplo, los detectores presentan un comportamiento lineal hasta cierta actividad a partir de la 
cual empiezan a saturarse. Siempre se considera que la actividad emitida no hace que el detector se 
sature y por lo tanto, siempre se supone que se comporta linealmente. 
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una imagen del fondo de su entorno. Otro aspecto de la linealidad es que si se dobla la 
actividad de una fuente, la actividad detectada también se ha de multiplicar por dos”. 


14: Formación de matrices 
14.1: Detección 


Para centrar ideas se sintetizan de forma muy breve los métodos de detección en 
gammacámaras y en los tomógrafos PET, para centrar ideas. 


14.1.1: Detección en gammacámaras 

La detección mediante una gammacámara convencional es un proceso de conversión de 
fotones y en señales eléctricas cuyos mecanismos se han descrito ampliamente en capítulos 
anteriores y en los anexos. En resumen, en una gammacámara se generan tres señales, dos 
para la localización de los centelleos en cristal de centelleo y una que corresponde a la energía 
de los fotones depositada, como se esquematiza en la (Fig.14.1.1). Actualmente las señales 
electrónicas se convierten inmediatamente en señales digitales. 


Pe Corrected 
Position ds 
d position 
a and 
ADCs ay energy 


signals 


signals 


Pulses 
from 
individual 
PMTs 


Paciente 


Detección 
analógica 


Digital 


Colimación Tratamiento digital 


Fig.14.1.1: Esquema de funcionamiento de una gammacámara "digitalizada" 


En la detección mediante gammacámara el colimador juega un papel decisivo ya que realiza 
una labor de filtrado (analógico) al dejar pasar sólo los fotones de ciertas direcciones y 
deformando la distribución de los fotones que deja pasar. Esta deformación depende de la 
distancia de la fuente de radiación y de la longitud y diámetro de los orificios. Es decir, realiza 
un procesado "pasivo" que repercute en el proceso posterior. Los conceptos que se presentan 
a continuación se aplican a la información que se obtiene "detrás" o "después" del colimador. 


14.1.2: Detección en PET 
En un PET el circuito de la información tiene un esquema parecido al anterior (sin colimador si 
trabaja en 3D) al que debe incorporarse una fase para el análisis de las coincidencias 


7 Cabe señalar que en los equipos detectores de estado sólido puede que la digitalización se haga directamente en 
la detección o que la formación de imágenes también se haga también de forma directa al asociar un detector a un 
elemento de la matriz. Esto no significa que en estos equipos no se deban cumplir las condiciones de muestreo para 
que reproduzca correctamente la información detectada. 
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temporales. Los fotomultiplicadores están agrupados en bloques detectores que permiten 
localizar el centelleo mediante un cálculo de las coordenadas como en una gammacámara. A 
esta localización en un bloque se debe añadir la de un segundo bloque y un análisis de la 
energía y de la coincidencia como se ¡ilustra en la figura 14.1.2. 


Timing 
discriminators 
Detector 1 


- > Imagen= sinograma 


Coincidence 
circuit 


- gammacámara 


Tratamiento digital 


Fig.14.1.2: Esquema de la fase de detección en un PET (a partir de Wernick 2004) 


A partir de las coordenadas en cada detector, si hay coincidencia temporal, se calculan las 
coordenadas polares de la aniquilación formándose punto a punto el sinograma. 

La cuestión es convertir una señal analógica en digital o numérica de modo que en esta 
conversión se pierda la menor información posible. 


14.2: Digitalización 


14.2.1: Conversión analógica-digital (A/D) 

Consiste en dividir una señal analógica en distintos niveles, asignando a cada nivel un valor 
numérico como se representa en la figura 14.2.1 en la que un voltaje entre O y 1 V se divide en 
8 niveles, cada uno con un código de 3 bits. Se observa como los "infinitos" posibles valores 
entre 2 valores se concentran en un solo valor digital. La pérdida de información depende del 
número de bits que se empleen para codificar. Así, 3 bits permiten 8 niveles (2*) que van del O 
(código binario 000) al 7 (código binario 111), 8 bits (2%) permiten 256 niveles que van del O a 
255), 16 bits permiten (2*=65536) códigos distintos, o sea, valores diferentes. En definitiva 
cuanto mayor sea el número de bits mayor precisión en la digitalización al ser menor el 
intervalo analógico al que se asigna el mismo valor digital. La resolución, es decir, la capacidad 
para distinguir valores "analógicos" cercanos, viene dada por el tamaño del escalón entre 
niveles que se obtiene dividiendo el intervalo (valor máximo menos mínimo) de la señal 
analógica por el número de niveles digitales. 
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Fig.14.2.1: Esquema de la asignación de niveles en la conversión de una señal analógica a 
digital (A partir de Soria) 


La figura 14.2.2 muestra el efecto de una conversión A/D sobre una variación "continua" de 
una señal analógica. A partir de una variación continua se obtiene una secuencia de pocos 
valores. 
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1 -010, 2-110, 3-000, 4-001, 5-011, 6-100, 7-110, 8-111, 9-100, 10-010 


Fig.14.2.2: Valores de una función continua discretizada con 8 niveles (3 bits) (a partir de 
Soria). 


Se observan dos cosas. Una, que se ha perdido información sobre el valor en un determinado 
punto de la curva (p.e. que a un valor de 0,75 se le asigna un nivel de 6 (110 en base 2) que 
corresponde a 0,6 o que a 0,25 le corresponde 2 (010 en base 2) que corresponde a 0,2 cuando 
debería ser de 0,25. Esta falta de precisión puede ser importante, por ejemplo, en el cálculo de 
las posiciones de un centelleo. Estas se deben digitalizar de manera que no hagan disminuir la 
resolución espacial de los equipos al trabajar “groseramente”. 

La segunda cosa es de extraordinaria importancia. En la figura 14.2.3 se observa que el número 
de muestras es totalmente insuficiente para reproducir la curva original ya que con estos 
pocos valores existe un número teóricamente infinito de curvas que pasan por los mismos 
valores discretos. Es lógico deducir que el número de muestras necesarias para reproducir 
fielmente una curva dependerá del tipo de curva de que se trate. Esta dependencia da lugar a 
la teoría del muestreo de una señal. 
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Voltios 


muestras 
Fig.14.2.3 Posibles curvas analógicas con los mismos valores discretos de las muestras. 


14.3: Muestreo lineal de una señal 


14.3.1 Representaciones de una señal 

Una curva analógica ("continua") - suave, con oscilaciones,...- respecto a su abscisa (tiempo, 
posición, etc.) puede describirse o bien mediante la representación "normal" o directa que 
consiste en enumerar sus valores en función de la abscisa en la forma "y=f(x)", o bien 
mediante su representación frecuencial que se describe a continuación. Ambas 
representaciones son equivalentes, como lo son, por ejemplo, escuchar una música, que sería 
la expresión y=f(t) que indica las frecuencias que se generan y perciben a lo largo del tiempo y 
su representación “frecuencial” mediante una partitura que indica la secuencia de notas y 
pautas que deben ejecutarse para conseguir la música percibida “f(t)””?. La figura 14.3.1 indica 
la analogía y cómo se pasa de una representación a otra. 


7 mm so. A A 0 
Las señales en física, aunque aparentemente continuas, no lo pueden ser en el sentido matemático 
estricto. No obstante, la teoría matemática de la transformación de Fourier aplicada a las funciones 


"físicas" da resultados totalmente válidos. 
da Ver, por ejemplo,. Filtros en Medicina Nuclear de R.Puchal directamente accesible en academia.com. 
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Fig.14.3.1: Analogía de la equivalencia de representaciones 


La música percibida es la suma de las vibraciones del aire generadas en los instrumentos. Cada 
instrumento, y esto es lo que les caracteriza, genera una frecuencia fundamental (definida por 
cada nota) más una serie de armónicos (múltiplos de la frecuencia fundamental) de distinta 
intensidad (amplitud) que es característica del instrumento. Así, un “La” no "suena" igual en un 
violín que en una flauta aunque la frecuencia fundamental sea la misma (La = 440 Hz). 

De forma parecida mediante la representación frecuencial, el comportamiento de una función 
f(x) puede resumirse en una serie de valores que indican la amplitud de las frecuencias que la 
componen y que se denomina espectro de frecuencias. Estas frecuencias vienen dadas por 
una frecuencia fundamental y sus múltiplos. Si el número de frecuencias del espectro es finito, 
se dice que la función es de banda limitada, con una frecuencia máxima (vmax) y una frecuencia 
mínima (-Vmax). La diferencia entre ambas frecuencias B = (Vmax-(-Vmax))= 2"Vmax es el ancho de 
banda de la función. 

La representación frecuencial permite modificar algunos aspectos de una función de forma 
más fácil e intuitiva que en la representación ordinaria o directa. Así, por ejemplo, los filtros de 
suavizado, realce, etc. se aplican mediante multiplicación ordinaria en el espacio frecuencial 
mientras que debe emplearse el producto de convolución en el espacio "ordinario" o directo. 
El paso de una representación a otra se realiza mediante la transformada de Fourier cuando 
las señales son continuas y con la transformada discreta de Fourier cuando la señal está 
muestreada, que es el caso que nos ocupa. 

La cuestión está en determinar cómo han de ser las muestras para que representen lo más 
correctamente posible la distribución de radiactividad detectada. Estas condiciones vienen 
fijadas por las condiciones del muestreo. 
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14.3.2: Muestreo 

Cuando se toman muestras de una función” cada cierto intervalo A, como ocurre al emplear 
matrices, ya que en cada pixel se toma una muestra como si una matriz fuera una plantilla, los 
puntos en los que se muestrea vienen dados por 


Xn =nNAÁ 
siendo n un número natural entre O y un valor máximo N. La figura 14.3.2 muestra una función 
continua f(x) y su función muestreada f.,(x,) cada A. Dado que se trata de funciones "reales" 


las muestras no son valores obtenidos en un infinitésimo de x, sino que son el valor obtenido 
en una cierta "apertura" e (de hecho son el promedio de f(x) entre x,-8/2 y Xn+8/2). 


f(x) 


fa (Xp) e 


Fig.14.3.2: Muestreo de una función en una dimensión (a partir de Barret 1981) 


En nuestro caso de formación de imágenes la apertura es un pixel y el periodo de muestreo 
también es un píxel al no haber "espacios muertos" entre las muestras (Fig.14.3.3) 


Fig.14.3.3: Equivalencia de muestreo (A) y apertura (e) en imágenes de Medicina nuclear 


La figura 14.3.4 resume la digitalización de las coordenadas y la acumulación o suma en cada 
celda, es decir, los valores f.(x,y). En este caso los valores de cada pixel son la suma de la 
actividad detectada en cada uno de ellos que corresponde a "las veces" que se han detectado 


74 , a .z A z 5 5 
Los conceptos expuestos aquí en una dimensión se generalizan a dos o más dimensiones de forma 
directa. En el caso de imágenes-2 dimensiones- lo expuesto aquí se debe aplicar en ambas direcciones (x 


e y). 
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las coordenadas de cada celda. La función f(x,y) sería distribución de radiofármaco que deja 
ver el colimador.. 


X-position Digital 
position 
AAA signals 
a x=6 
ADC 
—» Y=3 


A Y-position 
signal 


Detected 

/ radiation event 
Detector * ONE 3 

crystal / 


muestra >+ celda > pixel 
Fig.14.3.4: Formación de una imagen en una gammacámara (a partir de Sorenson 1987) 


14.3.3: Condiciones para un muestreo correcto 

En este apartado se explica cómo ha de ser la toma de muestras, es decir, qué tamaño han de 
tener las celdas o pixeles, para que la gammagrafía (o sinograma en PET) represente lo mejor 
posible la información que llega del paciente. 

Para entender cómo es posible obtener una buena imagen es necesario hablar muy 
resumidamente de una parte de la teoría de señales ya que lo que hacemos, en definitiva, es 
transformar un tipo de señal (distribución de radiactividad) en otra señal (imágenes). 

Para simplificar la nomenclatura, en lo que sigue se tratará de funciones de una variable, cosa 
que no quita generalidad a los resultados. Se recurre, como casi siempre en teoría de señales, 
a la representación frecuencial. 

La transformada de Fourier de una función discreta o muestreada consiste en la transformada 
de Fourier de la función original (TF(f(x))= F(v) repetida cada cierto intervalo de frecuencias 
(1/A). que es el inverso del intervalo A con la que se ha muestreado la función original. Es el 
mismo espectro de frecuencias F(v) replicado cada 1/A (Fig.14.3.5)” 


Flv) 


Fig.14.3.5: Replicas del espectro cada 1/A (a partir de Barret 1981) 


75 “.z PO a ., TAO A, 
Observación: la repetición de F(v) es consecuencia de que la función f(x) no es de extensión infinita. 
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Según sea este intervalo de frecuencias (1/A), las transformadas se superponen en mayor o 
menor medida. La existencia de solapamiento hace que aparezcan frecuencias que no existen 
en la función original y que provienen de las réplicas adyacentes ("alias"). Este efecto, llamado 
"aliasing" hace aparecer unos artefactos denominados Moiré. No es frecuente pero se da en 
radiología digital debido a la interferencia de la rejilla anti-difusora con la estructura regular de 
la matriz detectora (Fig.14.3.6). En Medicina nuclear se da con colimadores de baja resolución 
frente a objetos de alta frecuencia como un maniquí de barras. En esta última se observa como 
al disminuir el grosor de las barras (aumento de frecuencia) numeradas de 1 a 6, se va 
deteriorando la imagen apareciendo rayas que no existen en la placa de control de calidad que 
estaba girada 45” (todas las líneas deberían ser paralelas como en las secciones 1 y 2). 


Fig.14.3.6: Ejemplos de Moiré en radiología y en Medicina nuclear (FRCR physics notes 2021, 
Hart 1986) 


La figura 14.3.7 muestra esquemáticamente cómo ocurre la superposición de frecuencias que 
provocan el aliasing. Vemos como las réplicas hacen que se amplifiquen amplitudes de 


frecuencias que en la función original eran no significativas generando un nuevo espectro que 
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Fig.14.3.7: Solapamiento entre réplicas del espectro de frecuencias de una función muestreada 
cada A (a partir de Barret 1981) 
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dará lugar a una función "deformada" respecto a la original. Para que esto no ocurra es 
imprescindible que las réplicas estén suficientemente separadas entre sí (Fig.14.3.8). 


F(v) 


-Y y 


, 
max 


, 
max 


Fig.14.3.8: Transformada de una función muestreada sin solapamiento de las réplicas (a partir 
de Barret 1981) 


Dado que la separación entre réplicas depende de la frecuencia con la que ha sido muestreada 
la función original (1/A), la condición para que no haya solapamiento es que 1/A sea mayor 
que el ancho de banda de la función. Este requisito se denomina criterio de Nyquist y se 
expresa como 


2B 


Dia 


siendo B el ancho de banda de f(x). Dado que B = 2-Vax, esta condición es equivalente a decir 


que la frecuencia de muestreo 1/A ha de ser por lo menos el doble de la frecuencia máxima de 
f(x). 


se dice que esta frecuencia (2 - Vnax ) es la frecuencia de Nyquist. 
Dado que lo que se fija normalmente es el periodo de muestro A, que en el caso de imágenes 
de Medicina nuclear es tamaño de pixel (p,), esta condición también se expresa como que 


1 


EE 2 Vmax 

Por lo dicho hasta ahora, la condición para que lo muestreado sea fiel al original, es decir, 
capaz de reproducir completamente una función original, se debe muestrear con un intervalo 
que cumpla el criterio de Nyquist (Teorema de Shannon. Ver apéndice de este capítulo). 

Esto tiene consecuencias muy importantes si se enuncia al revés. Es decir, si se muestrea con 
una frecuencia inferior a la de Nyquist, (un tamaño de pixel mayor!) no se podrá reproducir 
correctamente la distribución original. 
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14.4: Digitalización de las señales en Medicina nuclear 


En los equipos de Medicina nuclear hay que señalar que se debe aplicar la conversión 
analógica/digital a dos señales distintas. Una es la energía y la otra las señales de la posición de 
la detección. 


14.4.1: Digitalización de la energía 

La digitalización que se aplica a las señales de la energía fija la precisión con la que se va 
construir el espectro de energía y en definitiva la precisión de la resolución energética. Esta 
precisión (FWHM) tendría que ser de por lo menos de 1 keV para aplicaciones clínicas. 

Todos los procesos que intervienen en la generación de los centelleos están sujetos a 
variaciones aleatorias que producen una pérdida de la precisión con la que se determina la 
energía. La mínima separación entre 2 energías para ser detectadas como distintas es la 
anchura a media altura (FWHM). Esto implica que la frecuencia máxima "observable" es 
1/FWHM y aplicando Nyquist resulta que 


1 


1 
A E 
A FWHM 
por lo que 


FWHM  1keV 
As —= 
2 2 


= 0,5 keV 


Esto implica que si la energía máxima de los fotones y en Medicina nuclear es de 511 keV, hace 
falta que se pueda dividir la señal en más del doble de los 512 niveles lo que implica utilizar por 
lo menos 10 bits (2*=1024). 


14.4.2: Digitalización de las señales de posición 
La otra digitalización es la de las coordenadas. La incertidumbre en las coordenadas ha de ser 
menor que el tamaño del píxel. Aplicando la condición de Nyquist resulta que 


Dx 
NE 
> 


Si el campo de una gammacámara es de 400 x 400 mm y se pretende utilizar píxeles de 2x2 
mm, se necesitara muestrear el voltaje (entre el equivalente a O mm y 400 mm) en más de 400 
niveles por lo que se necesitarán por lo menos 9 bits (2%=512). 

Si los impulsos generados por los detectores han sido digitalizados correctamente entonces se 
puede estudiar la condición que han de cumplir las “casillas” o celdas en las que se clasificarán 
las coordenadas de los impulsos para formar matrices de manera que éstas contengan la 
mejor información posible sobre la distribución de actividad que llega del paciente a través del 
equipo detector. 


14.5: Formación de matrices 


El esquema básico de formación de una imagen en Medicina nuclear se puede resumir como 
se expone en la figura 14.5.1 en la que existen 4 fases: detección (explicada anteriormente), 
localización digital, acumulación y visualización. Obsérvese que la acumulación es el principio 
por el cual se generan imágenes a partir de fotones, como en la fotografía en la que se suman 
los fotones correspondientes a los 3 colores básicos: rojo, verde y azul (RGB) que han sido 
detectados por los respectivos sensores, uno para cada color. En PET este esquema se aplica 
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igualmente cambiando (X,Y) por (r,p) y gammagrafía por sinograma aunque no deja de ser una 
"sgammagrafía" ya que significa registro (grafía) de rayos gamma (no forzosamente empleando 
coordenadas cartesianas (X,Y)). 


Localización 
digital 


Detección 


t=0 


0000 
Cofofo[o] 
ODO 
Dona 


matriz=> celdas gammagrafía >píxeles 


Acumulación Visualización 


Fig.14.5.1: Esquema básico de obtención de imágenes en Medicina nuclear. En PET entre 
"acumulación" y visualización debe incluirse "reconstrucción tomográfica". 


14.5.1: Acumulación de cuentas 

Las imágenes de Medicina nuclear se forman por acumulación de las cuentas que provienen de 
un recuento radiactivo. Estas cantidades acumuladas son siempre nulas o positivas. La 
información en cada celda es la cantidad de cuentas que tenían las coordenadas de la celda, es 
decir, las que “caían” dentro de la celda (recordar el concepto de apertura expuesto en la 
figura 14.3.3). 

Una celda es un acumulador de cuentas por lo que cada impulso que incorpora suma 1 a la 
cantidad anterior. Esta cantidad máxima dependerá de la capacidad de almacenamiento de 
cada celda. Una celda es una unidad de memoria. Si es de 8 bits (8 bits= 1 byte) "de 
profundidad" permite 256 niveles”? Dado que el valor O es una de estas posibilidades, la 
cantidad máxima que se podrá registrar es de 255 cuentas. Con 16 bits (2 bytes) se pueden 
almacenar hasta 65535 cuentas en una celda. En la actualidad, muchos fabricantes utilizan 
memorias estándar que pueden almacenar tanto cantidades positivas como negativas. Para 
ello se reserva 1 bit para el signo, lo que hace reducir la capacidad de almacenamiento de cada 
celda a la mitad >2'0 2”. De esta forma se pasa de valor máximo 65535 a 32767 en el caso de 
utilizar 16 bits. Algunos equipos emplean chips de memoria de 24 o 32 bits. 


7 Permutaciones con repetición de 2 elementos (0 y 1) tomados de 8 en 8. 
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Fig.14.5.2: Ejemplo de acumulación de cuentas a lo largo del tiempo 


La acumulación se ha de entender como si las celdas fueran depósitos donde se van añadiendo 
cuentas. Si la cantidad de cuentas rebasa la capacidad del "depósito" , las cuentas se pierden. 
Cuando esto ocurre se dice que hay saturación u "overflow". Si hay saturación en algunas 
celdas se pierde la diferencia en las cuentas que podría haber entre ellas, malográndose 
información, ya que todas las que están saturadas están al máximo de lo que pueden 
contener. La figura 14.5.2 muestra las consecuencias del overflow en una imagen. El valor 
blanco de los píxeles indica que se ha alcanzado el máximo. La saturación en la adquisición se 
ha de evitar siempre ya que constituye una pérdida de información irreversible”. 


F 
> 
1... 4 


e celo md ' 


Fig.14.5.3: Consecuencias de la saturación 


Para que esto no ocurra, los ordenadores de adquisición pueden parar la adquisición cuando 
una de las celdas, la primera de ellas, llega a su saturación. De esta forma se conservan las 
diferencias de actividad entre las celdas. En algunos equipos cuando esto ocurre amplían 
automáticamente la profundidad (capacidad) de las celdas. Hay que tener en cuenta que el 


77 .z = Ñ ds y 
Otra cosa es la saturación en la visualización que no altera el contenido de las celdas y que es un una 
forma de visualizar zonas de baja actividad. 
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número total de cuentas que se acostumbra a adquirir no acostumbra a ser muy elevado por lo 
que el número de cuentas medio es bajo. Lo que ocurre es que las acumulaciones de trazador 
pueden provocar fácilmente que unas pocas celdas se saturen. Actualmente el precio de las 
memorias es bajo por lo que normalmente se adquieren con 24 o 32 bits con lo que pueden 
almacenar hasta unas 4 Giga cuentas (-4 107) por celda. 


14.5.2 Representación directa de las matrices 
La figura 14.5.4 muestra cómo se definen las matrices que abarcan todo el campo de visión útil 
(UFOV). 


dim 
A > 

uy” UA dE 
y NM 


r 
he 


a 
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al 00 O 10100 8 30 


Fig.14.5.4: "Parcelación" del UFOV en celdas de tamaño A. 


La dimensión de las matrices empleadas en Medicina nuclear va de 32 hasta 1024. La figura 
14.5.5 muestra palpablemente como cambia la "fidelidad" al aumentar la dimensión que es lo 
mismo que disminuir el tamaño del muestreo A o de píxel p,. 


Fig.14.5.5: Imagen de un maniquí de barras empleando 3 dimensiones (64, 128 y 256) 


Es importante señalar la capacidad de magnificación que tienen las gammacámaras. El "zoom" 
o magnificación consiste en asignar una matriz de dimensión estándar (32,...) a una parte del 
campo de visión. De esta forma se conserva la dimensión disminuyendo el tamaño de las 
muestras, es decir, el tamaño de pixel. Con ello se consigue un aumento aparente de la zona 
de interés como se observa en la (Fig.14.5.6) 
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Zoom 1.0 Zoom 4.0 


Fig.14.5.6: Efecto de la magnificación o zoom. 


La formula general para saber el tamaño de pixel, es decir, el intervalo de muestro A depende 
de la magnificación Z y viene dado por 


UFOV[cm] 1 
A[cm] = A x dim 
en la que queda de manifiesto cómo se puede aumentar la frecuencia de muestreo (o 
disminuir el tamaño del pixel) sin aumentar la dimensión de la matriz, es decir, sin mayor 
requerimiento de memoria de ordenador. La tabla 14.5.1 muestra un ejemplo de la variación 
del tamaño de pixel con el zoom para un UFOV de 40 cm.. 


Dimensión [Zoom [Dimensión |P, 
equivalente [cm 

64 l 64 0.623 
64 1.5 96 0.417 
64 2 128 0.313 
128 1 128 0.313 
128 13 160 0.209 
128 2 256 0.157 


Tabla 14.5.1: Ejemplo de variación del tamaño de pixel con la magnificación o zoom. 


14.5.3 Contenido frecuencial de las imágenes 

Como se ha comentado anteriormente la representación directa y la frecuencial son dos 
formas equivalentes de expresar una señal. Por lo tanto, lo dicho respecto a la condición de 
Nyquist para reproducir correctamente una señal se concluye que el tamaño de pixel ha de 
estar relacionado con el espectro de frecuencias de la distribución de radioactividad. 
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La figura 14.5.7 muestra un espectro de potencia”? típico de Medicina nuclear. En ella se 
observan varios aspectos: no existen frecuencias negativas ya que el muestreo es mediante 
longitudes-no hay longitudes o áreas negativas. Otro aspecto es que la frecuencia máxima del 
objeto se sitúa cerca de 0,3 ciclos/pixel. 
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£ (cycles/pixel) 
Fig.14.5.7: Espectro (de potencia) típico de Medicina nuclear (a partir de Beis 1995) 
Por otra parte, el valor máximo del eje de frecuencias es 0,5 ciclos/pixel que corresponde a la 


frecuencia de muestro de Nyquist. En efecto, de la expresión de la condición de Nyquist, como 
que A es un pixel, resulta 


22: Vmax > Vmax 2 2A == al 


o 0,5 ciclos /pixel 

Esto significa que si se expresa la frecuencia como (ciclos/pixel, o lo que es lo mismo, 1/pixel) 
la frecuencia máxima a la que se puede tomar muestras es un pixel si, otro pixel no,..., es decir, 
dejando un pixel entre dos muestras, o sea, una entre 2 que es igual a 0,5. 

La frecuencia puede expresarse empleando distintas unidades. En la literatura de Medicina 
nuclear aparece como ciclos/pixel que es lo mismo que decir px*, como cm” (1/cm) al 
convertir el pixel a unidades de longitud y que es la que da una idea más "física" ya que indica 
cuantas oscilaciones por cm deben generarse para reproducir el perfil de la función original. Es 
una forma absoluta válida para todos los casos y que permite hacer comparaciones. En 
cambio, las basadas en Nyquist dependerán en el fondo del tamaño del muestreo. 

Siguiendo el ejemplo de la figura 14.5.7 también vemos que la frecuencia máxima del órgano 
"estándar" no llega a la máxima que se puede alcanzar con la matriz empleada. Esto, a su vez, 
nos indica que el muestreo utilizado (tamaño de pixel) es adecuado, ya que recoge todas las 
frecuencias del objeto. Si el espectro del objeto fuera superior a cero para la frecuencia de 
Nyquist indicaría que el tamaño de pixel no era adecuado y que debería haberse utilizado un 
tamaño de pixel menor para así aumentar la máxima frecuencia de muestreo y conseguir que 
todo el espectro del órgano estuviera registrado. 

Un ejemplo de muestreo insuficiente se observa en la figura 14.5.8 correspondiente a 
imágenes de un maniquí de barras muestreado con 2 matrices distintas, una en la que el pixel 
es de 0,626 cm y otra obtenida con un pixel de 0,313 cm. Se emplea un maniquí de barras para 


78 A ' 
El espectro usual es el espectro de potencia que se obtiene elevando al cuadrado los valores de las 
amplitudes. La información respecto a frecuencias es la misma que el espectro de amplitudes. 
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px=0,313 cm 


Fig.14.5.8: Imagen y espectro de un maniquí de barras adquirido con dos tamaños de pixel 
distintos que corresponden a matrices de 128x128 y de 64x64 (Puchal 2007) 


facilitar la interpretación ya que es un objeto con unas frecuencias (la de las barras) 
perfectamente conocidas. En la gráfica observamos que con px=0,313 cm en el espectro 
aparecen claramente cuatro picos que corresponden a las cuatro frecuencias de las barras”. 
En cambio, con un tamaño de pixel de 0,626 cm solo se detecta claramente una de las 
frecuencias, la que corresponde a las barras del cuadrante superior-derecho. Queda claro que 
este segundo muestreo no ha sido capaz de reproducir todo el espectro que tiene el objeto 
que consistiría en 4 rayas verticales en las siguientes frecuencias 


3/8"=0.952 cm > 1 barra cada 2 x 0.952 cm = 1.904 cm > 1/1.904=0.5 cm? 
1/4"=0.635 cm > 1 barra cada 2 x 0.635 cm = 1.270 cm > 1/1.270=0.8 cm* 
3/16"=0.476 cm > 1 barra cada 2 x 0.476 cm = 0.952 cm > 1/0.952=1.0 cm* 
5/32"=0.397 cm > 1 barra cada 2 x 0.397 cm = 0.794 cm > 1/0.794=1.3 cm* 


como se observa en la figura14.5.9. 


2 Se observa un pequeño pico a muy baja frecuencia ( < 0,1 cm”) que es debido a los bordes de la 
imagen de la placa dentro de la matriz). 
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Fig.14.5.9: Maniquí de barras, espectro teórico (líneas discontinuas) y experimental 


Es interesante observar como el espectro de los cuadrantes que deberían ser barras verticales, 
se han convertido en formas picudas. Esto es la traducción, en frecuencias, de la incapacidad 
del equipo de reproducir cambios bruscos en las cuentas como es lo que genera el maniquí de 
barras. Lo que se detecta es la distribución de las barras modificada por la PSF del equipo?”. 


14.5.4: Transmisión de las amplitudes de las frecuencias-"MTF" 


La PSF de un equipo tiene su correspondiente representación frecuencial que es la llamada 
MTF (Modulation Transfer Function)? cuyo principio se ilustra en la figura 14.5.10. Esta 
función relaciona la modulación o contraste de la señales (amplitudes) antes y después de un 
equipo detector para cada frecuencia. De hecho explicita cómo se transmiten todas las 
amplitudes de las frecuencias que describen el objeto a la imagen que de él se obtiene. 
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Fig.14.5.10: Transferencia de modulación de una onda (a partir de Cherry 2012) 


Esta función se obtiene mediante la expresión que relaciona ambas modulaciones 


Una imagen es la convolución del objeto por la PSF. El producto de convolución en el espacio 
frecuencial se convierte en producto ordinario. 
8% La MTF es la transformada de Fourier del perfil de la PSF. 
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MTF(y) = Mou (V) 
Min (Y) 

Las frecuencias no quedan alteradas sólo se altera la amplitud de las sinusoides de cada 
frecuencia. La respuesta para cada frecuencia constituye la MTF. La figura 14.5.11 muestra 
esquemáticamente como la representación directa en el dominio espacial (imágenes) se 
relaciona con la frecuencia y con la MTF. La imagen corresponde a una sucesión de barras de 
anchura decreciente y, por lo tanto, de frecuencia creciente (al caber más barras por unidad de 
longitud).Vemos que a medida que aumenta la frecuencia disminuye el contraste entre barras 
(va pasando de blanco al negro a través de intensidades decrecientes) lo que se refleja en la 
parte central que indica la amplitud de la señal al aumentar la frecuencia. La MTF refleja cómo 
va variando esta intensidad”. 


Spatial Domain A 
Frequency Domain B 
1.0 
C 
MTF 
0 
Frequency 


Fig.14.5.11: Correspondencia entre la representación directa y la frecuencial (VCU 2021) 


Observación: Recordando la analogía con la música de aquí se infiere cómo los equipos de 
grabación y reproducción de sonido modifican el sonido “in vivo”. Por una parte está el 
muestreo efectuado en la captación y grabación del sonido y por otra la calidad del equipo 
reproductor. Cuanto más plana sea la MTF mejor reproducción ya que se atenuarán menos las 
frecuencias de amplitud más débil (armónicos de baja o muy baja amplitud). 

La figura 14.5.12 muestra las gráficas de 3 MTF correspondientes a un colimador colocado a 
distintas distancias de la fuente de radiación. 
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Fig.14.5.12: MTFs de un colimador a tres distancias de la fuente (Cherry 2012) 


$2 Ahora se entiende porque las frecuencias de las barras de la figura 14.5.13 no son rectas sino formas 
que resultan de multiplicar el espectro de una recta (infinitas frecuencias) por la MTF. 
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La figura14.5.13 muestra como se deteriora la imagen con la distancia y cómo este deterioro 
se refleja tanto en su espectro como en la imagen "directa". En ella se muestra la imagen de un 
maniquí de cerebro de un corte obtenido con el mismo colimador a distintas distancias. Si 
observamos los espectros vemos que a medida que la distancia aumenta dejan de transmitirse 
frecuencias (el espectro se anula). Por otro lado vemos que para distancia O el espectro es 
significativamente mayor que cero por lo que no se cumple la condición de Nyquist según la 
cual se han de poder detectar hasta una frecuencia a partir de la cual el espectro es nulo, cosa 
que no ocurre. Esto significa que la imagen no reproduce correctamente lo que ha dejado 
pasar el colimador (recordando la nomenclatura de funciones, la F*(x,y) es incompleta). 
Debería haberse empleado una matriz con menor tamaño de pixel. 


Fig.14.5.13: Maniquí de Hoffman de un corte de cerebro (Data Spectrum), imágenes planares 
a 4 distancias y sus espectros de potencia (Puchal 2017) 


Se observa como los espectros resultantes son el producto de la MTF correspondiente con el 
espectro "teórico" del objeto como se esquematiza en la figura 14.5.14. 
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Fig.14.5.14: Comparación de las frecuencias involucradas en la detección (a partir de VCU 
2021) 


Estas frecuencias transmitidas o detectadas son a su vez modificadas por la digitalización y son 
sobre estas "segundas frecuencias" en las que actúa el muestreo. Esto lleva implícito el hecho 
de que no por utilizar una matriz con un tamaño de pixel menor se obtengan imágenes más 
cercanas a la realidad, serán más cercanas a lo que ha dejado ver el colimador. Por 
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consiguiente hay que ajustar el muestreo a las condiciones en las que se hacen las 
exploraciones debido, fundamentalmente, a la perdida de resolución con la distancia en los 
colimadores. La adaptación del muestreo - tamaño de pixel - debe adaptarse a la realidad y la 
realidad es que los colimadores, como se ha visto, producen una pérdida de resolución o, por 
decirlo de otra forma, hacen disminuir la frecuencia máxima que se puede muestrear 
digitalmente. En el espacio de las imágenes esto significa que el detalle mínimo que se puede 
distinguir es la anchura a media altura (FWHM). Esto hace que la frecuencia máxima 
"observable" es 1/FWHM y al aplicar la condición de Nyquist resulta que 


Lesd 
As 


por lo que 


FWHM 
EA 


Algunos autores aconsejan emplear FWHM/3 o FWHM/4 como Cherry 2012 y las nomas 
NEMA para gammacámaras (Nema NU1-2007) obligan a emplear en la determinación de la 
resolución espacial FWHM/5. De todas formas, hay que tener en cuenta que por un lado, 
digitalizar "más finamente" sólo indica que se reproduce mejor la imagen generada por el 
colimador, no la información del paciente. Para ello hay que mejorar la resolución y disminuir 
la distancia. Por otro lado, disminuir el tamaño de pixel empeora la calidad estadística, como 
se describe más adelante. 


14.6: Aspectos de la calidad estadística de las imágenes 


Las imágenes en Medicina nuclear son mapas de actividad. Cada celda ha de representar 
espacialmente la actividad registrada en ella. Se ha descrito anteriormente como ha de ser el 
tamaño que representa la celda para que no haya aliasing y se ha visto que a menor tamaño de 
pixel mejor se reproducía la distribución de la actividad. Ahora cabe hablar de la calidad de 
esta actividad registrada. El número de cuentas que se pueden adquirir es limitado por 
cuestiones de protección radiológica (limitación de dosis) y por el tiempo de exploración 
(básicamente para asegurar que el paciente no se ha movido). Esta limitación obliga a buscar 
un equilibrio entre el detalle que se pretende conseguir y la precisión de la actividad medida. 
La figura 14.6.1 muestra 5 imágenes que corresponden a 5 adquisiciones con el mismo 
número de cuentas totales. 


32x32 
64x64 
128x128 
256x256 
512x512 


Fig.14.6.1: Variación de las cuentas/celda al variar la dimensión. 
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Al doblar la dimensión de la matriz el tamaño de cada celda/pixel se divide en dos en cada 
sentido (fila y columna) por lo que el área se divide en 4 y, en consecuencia, las cuentas de un 
pixel se reparten entre 4 píxeles. De ello se deriva inmediatamente que si se quiere conservar 
el número de cuentas/pixel y con ello la calidad estadística de las imágenes, hay que 
cuadriplicar el número de cuentas totales (Fig.14.6.2) 

32 x 32 64 x 64 128 x 128 


Fig.14.6.2: Imagen de un hígado (Cradduck 1985) 


La calidad estadística se parametriza mediante la relación señal/ruido (SNR) del número de 

cuentas. Un recuento radiactivo es el resultado de un proceso estadístico que sigue una 

distribución de Poisson por lo que su incertidumbre (desviación estándar) es su raíz cuadrada. 
$. 


Se considera que el ruido es esta imprecisión y por lo tanto, si en una celda hay "n" cuentas, su 
relación señal/ruido será 


n 
SNR =—= vn 
V/n 


Como que al doblar la dimensión se divide por 4 la zona que corresponde al pixel, se considera 
que la actividad n también se divide por 4, por lo que la nueva SNR es 


De donde se deduce que si se quiere mantener la relación señal/ruido original hay que 
cuadruplicar el número de cuentas n: dena 4 n (Fig.14.8.3) 


vn! : 
— = vn > n' = 4n 
2 
La figura 14.6.3 nos muestra como mejora la calidad de una imagen al aumentar su número de 
cuentas. Cada vez que se cuadruplicar el número de cuentas se dobla la relación entre la señal 
y su dispersión (ruido). 
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Fig.14.6.3: Efecto del número de cuentas en la nitidez de una imagen 


El número total de cuentas de una imagen ÑN es la suma de los contenidos o valores de todas 
las celdas de la matriz que es dim x dim= M 


M 
N= Y 
i=1 


Como que la suma de variables de Poisson también es de Poisson resulta que la desviación 
estándar de ÑN es su raíz cuadrada 


o(N) = YN 


y como que multiplicar o dividir por un valor constante, en este caso el número de celdas M no 
afecta a su carácter estadístico , resulta que el valor medio también tiene por indeterminación 
su raíz cuadrada 


N 


N=> o(N) =v/N 


La incertidumbre relativa se expresa en % como 


e[%] = 100 - -= 100 -/N 


== 


La conservación del carácter aditivo permite, por ejemplo, hacer operaciones (lineales) con 
imágenes sin que pierda su carácter estadístico de Poisson. Recíprocamente, una exploración 
con "muchas cuentas" se puede adquirir fraccionando su adquisición en un cierto número 
imágenes de menos cuentas que se pueden sumar posteriormente. El hecho de que las celdas 
se puedan agrupar en regiones de interés (Regions Of Interest=ROl) hace que las cuentas de 
los ROls tengan carácter de Poisson (o Gauss) y por lo tanto se puede calcular fácilmente su 
incertidumbre como la raíz cuadrada de la suma de sus cuentas, cosa importante al calcular la 
incertidumbre de magnitudes obtenidas de los ROIs. 
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La calidad estadística de las imágenes de Medicina nuclear es generalmente pobre debido al 
baja número de fotones que las componen. Para mejorar su calidad estadística se pueden 
hacer distintas cosas como aumentar (hasta cierto límite la dosis de radiactividad 
administrada al paciente), aumentar el tiempo de adquisición, cambiar el colimador por uno 
de mayor sensibilidad (perdiendo resolución espacial) o también aumentar el tamaño de las 
celdas de la matriz ajustándolo a la resolución espacial "real" de trabajo. 

Si se quiere obtener imágenes con una incertidumbre o calidad estadística predeterminada e 
habrá que ajustar el número de cuentas medio de las celdas y de aquí obtener las cuentas 
totales como en el ejemplo siguiente: 


e=5% => N=400 > N = 1.6 x 10% en matrices de 64x64 
e=5% => N=400 > N = 6.5x 10% en matrices de 128x128 

e=1% => N=10000 => N = 40 x10% en matrices de 64x64 
e=1% => N=10000 >N = 16 x10' en matrices de 128x128 


Observación: En los controles de calidad de las gammacámaras se acostumbra a emplear 30 
millones de cuentas (30x10%) o 120x10* cuentas en vez de los obtenidos en el ejemplo. Esto se 
debe a que los controles de calidad se efectúan en el campo de visión de la gammacámara 
(UFOV) que normalmente no ocupa toda la matriz. Por ejemplo, un UFOV rectangular estándar 
es un rectángulo de 40 cm x 55 cm. Si la matriz recubre un cuadrado de 55 cm de lado resulta 
que el UFOV ocupa un 73% de la matriz por lo que las cuentas se pueden reducir en este 
porcentaje lo que da para e=1% 30x10* para 64x64 y 120x10* para matrices de 128x128. Si el 
campo es circular el UFOV representa un 78% (1/4) con lo que las cantidades resultan ser 31 
10% y 12,5 10” cuentas. 


14.7: Muestreo angular 


La tomografía, en este contexto, especialmente el SPECT consiste en muestrear un objeto 
emisor de radiación mediante un detector que gira a su alrededor (Fig.14.7.1) obteniendo en 
cada ángulo el perfil de actividad. 


1-D projection 
profiles at 
Í difierent angles 


Rotating 
gamma 
camera 


/ Reconstructed 
y A, / image of section 
ll / through object 


Fig.14.7.1: Adquisición en SPECT (Cherry 2012) 
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Este muestreo angular ha de cumplir ciertas condiciones para que lo que se detecta y registra 
sea lo más fiel posible al perfil de la actividad original. Dado que en SPECT se emplea una 
gammacámara que adquiere una proyección cada ángulo mediante una matriz, se obtienen 
simultáneamente distintos cortes transversales, tantos como filas tenga la matriz. En cada fila 
se adquiere un perfil de cuentas. El conjunto de los perfiles adquiridos en cada ángulo forma 
un sinograma, habiendo un sinograma para cada fila de la matriz. Para que estos perfiles 
reproduzcan correctamente la distribución de trazador han de cumplir dos condiciones. Una, 
que el muestreo lineal (en la matriz) sea el correcto y que el muestreo angular también lo sea. 
Si el muestreo angular es adecuado pero los píxeles de la matriz no lo son, lo que se obtiene 
presentará artefactos. 

Utilizando el mismo razonamiento que en el caso el muestreo lineal, es decir, que el muestreo 
angular sea tal que las réplicas de la transformada de Fourier del perfil de cuentas no se 
solapen para que no haya aliasing, se obtiene que el número de muestras o proyecciones , es 
decir, el número de ángulos para una órbita circular de 360" ha de ser 


D 


(EA, 


N=1T 


siendo D el diámetro de la órbita para abarcar de la zona de interés y FWHM la resolución 
espacial para la distancia R=(D/2). Como que el tamaño de pixel de la matriz (A o px) ha de ser 
como mínimo FWHM/2 (al aplicar el criterio de Nyquist) resulta que 


T:D 
N=— 
A 


Esto equivale a decir que el perímetro (1-D) ha de ser N veces el muestreo lineal. 

Hay que señalar que el número de proyecciones no lo determina la dimensión de la matriz sino 
el tamaño de pixel que a su vez dependerá de cómo se pueda ajustar el radio al hacer la 
adquisición y que hay que tener presente que el efecto del muestreo se manifiesta en la 
imagen reconstruida y por lo tanto a través de un método de reconstrucción tomográfica. 

Así, para una exploración de cerebro, que tiene un diámetro de unos 160 mm la resolución 
reconstruida o tomográfica (distinta de la planar) es de unos 8mm. Este valor de la FWHM 
tomográfica le corresponde ser muestreada por lo menos cada 4 mm. Este tamaño de pixel se 
puede obtener con una matriz de 128x128 si el campo útil (UFOV) es de 400 mm 
(px=400/128). A partir de esto, el número de proyecciones es (1:160)/(8/2) = 125 ángulos o 
proyecciones para una órbita de 360". 

En una exploración cardíaca, en la que la distancia al eje de giro es grande por tener que 
contornear el tórax, la distancia hace que la resolución tomográfica sea del orden de 16mm lo 
que hace que el tamaño de pixel tenga que ser menor de 8 mm. Esto se consigue si, 
empleando una gammacámara de UFOV=400 se utiliza una matriz de 64x64 (p =6,25 mm). Este 
caso arroja aproximadamente 78 proyecciones para 360" al estar contenido el corazón en un 
círculo de 100 mm de diámetro (Fig.14.7.2). 
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órbita 
Cabezal de la 
gammacámara 


corazón 


Contorno del tórax 


Fig.14.7.2: Esquema de la adquisición en cardiología (a partir de Hutton 1996). 


Si se emplea una órbita de 180" el número de proyecciones es la mitad. Esta reducción del 
número de muestras, aunque se utiliza siempre en la práctica clínica de cardiología nuclear 
por cuestiones de rendimiento del equipo, no es del todo correcta ya que la atenuación en una 
dirección no es la misma que en la dirección opuesta, y por lo tanto no son simétricas. Se han 
descrito faltas de homogeneidad (artefactos) en las imágenes con un maniquí cardíaco 
uniforme (Fig.14.7.3) simulando distintas posiciones del corazón respecto al centro de rotación 
que corresponderían a defectos de perfusión. 
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Fig.14.7.3: Reconstrucción con órbitas de 180" y 360* (Liu 2002) 


En PET el muestreo angular viene fijado por el número de cristales "detectores" que forman 
parte de los anillos y en consecuencia es fijo. Por otra parte, por la misma esencia de la 
aniquilación de positrones, el arco es de 360%. El número de detectores varía según la 
tecnología. En la "clásica" con fotomultiplicadores hay aproximadamente unos 600 por anillo y 
en los que emplean SiPM unos 4000. En el primer caso el tamaño de pixel es del orden de 4-6 
mm y en el segundo de 3-4 mm en ambos casos se cumple la condición de muestreo angular 
considerando que el diámetro del campo de visión es de unos 80 cm (-500 y 720 ángulos 
respectivamente). 


14.8: Aspectos de la calidad del muestreo angular 


Un muestro lineal del perfil de cuentas incorrecto, es decir, el tamaño de pixel , genera en la 
reconstrucción tomográfica artefactos (Fig.14.8.1) debido también al aliasing. Es decir, se 
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reconstruye a partir de perfiles de cuentas insuficientemente muestreadas. Se puede decir que 
el aliasing se transmite en la reconstrucción, no se compensa. 


Fig.14.8.1: Artefactos debidos a un muestro lineal insuficiente en SPECT (Cherry 2012) 


Teóricamente, es decir, si no hubiera atenuación, en SPECT también se podría limitar la 
longitud del arco de la órbita. Si no se adquiere un número suficiente de proyecciones 
aparecen artefactos debidos al aliasing como se observa en las Fig.14.8.2 y 14.8.3. 


Fig.14.8.2: Simulaciones de reconstrucciones a distinto número de proyecciones de un maniquí 
de cerebro (Cao 1996) 
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Fig.14.8.3: Reconstrucciones a distinto número de proyecciones (Cherry 2012) y (IAEA 2019) 
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Para poder reconstruir correctamente el interior, además del número de muestras angulares 
es fundamental que se obtenga suficiente información angular, es decir, que la órbita abarque 
un arco para ver "por suficientes lados" (Fig.14.8.4). Si el objeto es ideal, como ya se ha 
mencionado, bastan 180” . Si no lo es, aunque se empleen 180% como en cardiología nuclear, 
"lo propio" son 360". 


Fig.14.8.4: Artefactos generados por escasez de longitud órbita (Cherry 2012) 
Por último también es fundamental que el objeto a reconstruir sea visto en su totalidad, es 


decir, que no falten proyecciones como se observa en la figura 14.8.5 en la que el "paciente" 
estaba desplazado y no era visto en su totalidad por la gammacámara (el estudio "se ha 


cortado"). 


Fig.14.8.5: Artefacto debido a que durante la órbita la gammacámara deja de detectar una 
parte del objeto (Cherry 2012) 


Otro artefacto debido a una falta de muestreo ocurre cuando un detector (p.e. un 
fotomultiplicador) deja de funcionar. Se observa en el sinograma una línea negra que 
corresponde a unos píxeles determinados de la línea de la matriz de la adquisición y por lo 
tanto está siempre a la misma distancia del origen (r en la figura14.8.6). Se observa como un 
fallo en una zona pequeña del UFOV de la gammacámara repercute en toda la sección 
reconstruida. Es del todo incorrecto en SPECT hacer una adquisición "esquivando" el 
fotomultiplicador que falla. 
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180' 


Fig.14.8.6: Sinograma y artefacto en la reconstrucción debido a un detector inoperante (a 
partir de Cherry 2012) 


14. 9: Apéndice -Recuperación de una señal muestreada 


Si se muestrea una función f(x) con una frecuencia mínima igual a la de Nyquist se puede 
recuperar "exacta 
mente" la función original mediante la expresión dada por el teorema de Whittaker-Shannon. 


sinc (x — x¡) 


10) =) fo 


en la que el sumatorio se extiende para todas las muestras y cuyo esquema se presenta en la 
figura 14.9.1 %. En ella se observa que la función sinc se anula para todas las muestras excepto 
en la que está centrada x, y que va multiplicada por el valor de la muestra en la posición x; ya 
que vale 1 cuando x- x, es igual a O. De esta forma se "garantiza" que la función "reconstruida" 
tenga el valor de cada muestra. Los valores entre muestras se obtienen sumando los valores 
de todas las funciones. En principio se precisan infinitas funciones sinc pero en la práctica con 
pocos valores basta. 


83 ., Ñ A A 
La función sinc(x) es una forma abreviada de expresar el cociente sen(x)/x . 
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fi, (x;)-sinc(x-x¡)/A 


Fig.14.9.1: Obtención de f(x) por suma de funciones sinc según teorema de Wittaker-Shannon 
(a partir de Barret 1981) 


En la práctica las muestras tienen una cierta extensión" sea temporal o espacial hecho que se 
ha mencionado anteriormente como "abertura=8". Esto hace que los valores de las muestras 
sean la media de todos los valores separados "infinitesimalmente" que forman la muestra. Por 
lo tanto, experimentalmente, se tiene una función f*(x) en vez de la continua f(x).El espectro 
de frecuencias de esta función F*(v) se anula para la misma frecuencia máxima va, que F(x), o 
sea, cuando |v| es mayor que B/2. F(v) se obtiene a partir de F*(v) mediante la expresión 


F*(y) 
F(Y = =— 
sinc(ve) 
Si el periodo de muestreo A cumple el criterio de Nyquist y e es muy pequeña respecto a Á se 


demuestra que F(v) existe para todos los puntos (no hay singularidades) y puede obtenerse la 
distribución original f(x) por la transformada inversa de Fourier. 
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15: Visualización de matrices: imágenes 


La información contenida en las celdas de memoria que forman las matrices es de carácter 
numérico por lo que su interpretación no es directa. Para solventar este problema se ha 
recurrido a generar imágenes (“en falso color”) a partir de las cuentas mediante una 
correspondencia (arbitraria) de sus valores a niveles de gris o a distintos colores. Se generan 
imágenes en falso color, exactamente como ocurre, por ejemplo, con las habituales imágenes 
de los mapas de previsión meteorológica. 


15.1: Asignación de colores 


La asignación de colores se hace mediante una correspondencia entre cuentas y colores. Por 
una parte se tiene una matriz cuyos valores se reparten entre un valor máximo y uno mínimo. 
Por otra parte se tiene una tabla de color que consiste en un cierto número de colores 
(8,16,32,256,..) que pueden visualizarse simultáneamente. 

La cuestión es asignar colores a las cuentas. Para ello, la forma más básica consiste en dividir el 
intervalo de cuentas de la matriz (máximo-mínimo) entre tantos intervalos como colores tenga 
la tabla de color. 

Valoresde 


la matriz Tablasde color 
max 


5 
PA .. . 
4 
3 
2 
1 
min K-(max-min)/8 
K:1,2,..,8 


Fig.15.1.1: Asignaciones de 8 colores a cuentas 


La correspondencia entre las cuentas y la intensidad del color (“mapping”) acostumbra a ser 
lineal, aunque puede ser también exponencial como cuando hay una captación muy elevada 
(por ejemplo una dosis retenida en el punto de inyección) que no permite ver con claridad 
zonas de actividad reducida (Fig.15.1.2).También puede ocurrir que interese ver con una 
buena 


Niveles de colores 
1 


Nivelesde cuentas Niveles de cuentas Niveles de cuentas 


Fig.15.1.2: Posibles relaciones entre intervalos de cuentas y colores. 
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gradación de colores una zona hipercaptante. Operaciones similares se pueden realizar, como 
se verá más adelante, manteniendo la relación lineal. 


15.2: Tablas de color 


La codificación de colores empleada en Medicina nuclear es la denominada RGB (de Red- 
Green-Blue). Cada color tiene una intensidad que varía según el número de bits de su 
codificación. Si se emplean 8 bits para cada color se tiene 256 niveles (2%) de O a 255 por lo 
que habrá 256x256x256=256* =16.777.216 colores distintos. En la figura 15.2.1 se presentan 
los colores básicos con su codificación de O a 255. 


Color 
Color Rama (R.G.B) 
MN sex 000 
White  (255,255,255) 
Red (255,0,0) 
Lime (0,255,0) 
Blue (0,0,255) 
Yellow  (255,255,0) 
nm Cyan (0,255,255) 
MI vagenta (255,0,255) 
Silver (192,192 192) 
MA cray — (128,128,128) 
Maroon (128,0,0) 
Olive (128,128,0) 
Green  (0,128,0) 
E Purple (128,0,128) 
Teal (0,128,128) 
— Navy (0,0,128) 


Fig.15.2.1: Colores básicos con codificación RGB (a partir de rapidtables.com) 


De todos los posibles colores se seleccionan algunos de ellos para formar una tabla de color 
(Look up table: LUT). Actualmente todos los fabricantes de software proporcionan las mismas 
tablas de color como la Rainbow o la Hot-iron además de una escala de grises que se muestran 
en la figura 15.2.2. 


Fig.15.2.2: Una misma imagen visualizada mediante 3 escalas de color (Rainbow, Hot-Iron, 
grises). 
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En estas figuras, además de las imágenes se visualizan los valores a que dan lugar los colores. 
Como se ve, la adjudicación es totalmente arbitraria ya que a un mismo número de cuentas se 
le puede hacer corresponder cualquier color. 

La figura 15.2.3 muestra una correspondencia lineal para una escala monocroma (en este caso 
de grises pero que podría ser de cualquier color) y una correspondencia entre cuentas y 
composición del color al variar los niveles de los colores básicos R , G, B. En este caso, se 
observa que los azules corresponden a unos valores de cuentas bajos (curva B), la curva G 
(green) a cuentas intermedias que combinada con la curva R proporciona amarillos, siendo el R 
para el máximo número de cuentas. 


3 
€ 
2 
A 


Fig.15.2.3: Asignación de “falso color” a cuentas (monocromo, color) 


El número de colores que forman una tabla de color viene prefijado por el fabricante en 
función del hardware dedicado a la presentación de imágenes. Actualmente es común emplear 
256 colores, es decir, se emplean tablas de 256 colores simultáneos. En los primeros 
ordenadores, como sucedía, por ejemplo, en los equipos Gamma-11, las tablas tenían 16 
colores lo que hacía que aparecieran como bordes entre zonas de distinto color que no 
correspondían a un cambio importante en el número de cuentas. El aumento en los posibles 
colores hace que exista una gradación entre niveles como se observa en la figura 15.2.4. La 
asignación de colores se hace dividiendo el intervalo del número de cuentas (máximo-mínimo) 
dividido por el número de colores de la tabla. 
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Fig.15.2.4: 2 tablas de color de 16 niveles y una de 256. 


De la figura 15.2.4 se desprende como, en principio, los mismos colores pueden corresponder 
a niveles de cuentas distintos como se observa entre las dos primeras columnas. 

Ejemplo numérico: Supongamos una adquisición en la que el valor máximo es 2309 cuentas y 
el mínimo 5. Se emplea una tabla de color de 16 niveles. Esto hace que cada intervalo sea de 
144 cuentas. Una celda con 720 cuentas se representará con el color número 5 (720/144) y 
una celda vecina con 726 cuentas con el color correspondiente al nivel 6. Si se emplea una 
tabla con 256 niveles —- con muchas más gradaciones de colores- el intervalo es de 9 cuentas 
por lo que se representará con un color muy parecido al de su celda vecina de la que se 
diferencia por 6 cuentas. 

Dada la arbitrariedad en los colores se acostumbra a visualizar la tabla junto a la imagen a fin 
de saber a qué nivel relativo de cuentas (máximo, intermedio, mínimo) se observa alguna 
captación (Fig.15.2.5). Hay que tener en cuenta que este sistema es relativo, es decir, si dos 
matrices tienen una diferencia importante de cuentas puede ser que generen la misma 
imagen. La visualización siempre es relativa y aproximada si se indican los números de cuentas 
máximo y mínimo. 


Fig.15.2.5: Imágenes con LUT -tabla de color lateral (a partir de Cherry 2012) 
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Las tablas de color influyen de forma importante en la interpretación de las imágenes. Sin no 
se emplea la misma tabla de color se puede inducir a apreciaciones distintas. Esto hace que en 
estudios multicéntricos se deba emplear la misma tabla en los distintos departamentos de 
Medicina nuclear, y que en un mismo departamento, sea aconsejable que distintos facultativos 
empleen también la misma tabla de color para las mismas exploraciones. La figura 15.2.6 
muestra los mismos cortes de una exploración con cuatro tablas de color distintas. Los 
cambios en las imágenes son notables. 


cerebro normal cerebro normal 
Metz 3.5,9 15-Jun-1999 14:47 Metz 3.5,9 15-Jun-1999 14:47] 


p Ec] 16 
cerebro normal 
15-Jun-1999 14:47/Metz 3.5,9 15-Jun-1999 14:47] 


Fig.15.2.6: Un exploración vista con cuatro tablas de color. 
15.3: Manipulaciones de la visualización 


Se ha visto que la visualización es una manera de representar las cuentas registradas. Dado 
que estas están grabadas en la memoria del ordenador su manipulación "visual" no altera la 
imagen adquirida. La manipulación más común consiste en alterar los límites entre los que se 
obtienen los intervalos para aplicar la tabla de color. Estas manipulaciones consisten en 
aumentar el umbral inferior (LT de Lower Threshold) con lo que el color correspondiente al 
mínimo de cuentas se aplica a un valor mayor que éste. La otra manipulación consiste en 
disminuir el umbral superior (UT de Upper Threshold) por lo que se aplica el color “máximo” a 
unas cuentas inferiores a éste. Ambas manipulaciones permiten aplicar toda la tabla de color 
en un rango más restringido (Fig.15.3.1) 
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Fig.15.3.1: Operaciones sobre los umbrales inferior (25%) y superior (75%). 


La utilidad de estas manipulaciones consiste en poder dejar de ver celdas que no aportan nada 
y son de baja actividad, como el fondo, mediante el aumento del umbral inferior y en la 
disminución del umbral superior para saturar muchas celdas y poder ver lesiones de baja 
captación que estaban "invisibilizadas" por celdas de alta actividad. La figura 15.3.2 ilustra 
ambos efectos. De hecho se trata de aumentar el contraste al repartir los mismos "colores" en 
un intervalo de cuentas más estrecho. Vemos como al elevar el umbral inferior desaparecen 
celdas de color azul. A este efecto, coloquialmente se le llama "restar fondo" aunque no se 
reste nada, simplemente dejan de verse. Por otra parte, al rebajar el valor máximo, muchas 
celdas que tenían un valor algo inferior al máximo se "saturan", es decir, se le asigna el color 
del máximo, que en esta tabla es el color blanco. 
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Fig.15.3.2: Efecto de umbrales inferior y superior 
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Ejemplo numérico: Si el máximo número de cuentas es 2309 y el mínimo 5, al aplicar un LT de 
25% y un UT del 75%, los 256 colores de la tabla se reparten linealmente entre 577 y 1732. 
Aparte de hacer “desaparecer” y de “saturar” cada uno de los 256 colores corresponde a un 
intervalo de una 5 cuentas en vez de las 9 cuentas que les correspondía sin cambios de 
umbrales. 
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Formación de estudios 


La información necesaria para obtener un diagnóstico, como estudiar el funcionamiento de un 
órgano o la distribución de un radiofármaco, etc. hace que las imágenes obtenidas se deban 
agrupar en función de lo que se pretenda averiguar. Igualmente, en el caso de las 
exploraciones tomográficas, obligatoriamente en PET, se han de reconstruir mediante 
programas que permitan incorporar correcciones de los defectos o limitaciones generados en 
los equipos y en los pacientes. 


16: Agrupación de imágenes. Tipos de estudios 


La adquisición de imágenes en la práctica clínica tiene unas formas estandarizadas que se 
emplean para formar los estudios. Estas formas son: 

Estática y multiestática 

Dinámica 

Dinámica sincronizada 

Tomográfica 

Tomográfica sincronizada 

Modo lista 
El parámetro fundamental de toda adquisición es ajustar el detector a la energía de los fotones 
de los cuales se quiere obtener una imagen de su distribución. 


16.1: Ajuste de la energía 


Común a todas las formas de adquisición está la selección de la energía que "simplemente" 
consiste en fijar en el ordenador de adquisición la energía que debe "sintonizar" y si se trata de 
un radioisótopo con distintas energías, cuáles de ellas emplear y cómo. 

Las cámaras actuales permiten obtener varias imágenes simultáneamente con fotones 
procedentes de una o varias ventanas de energía como por ejemplo: 

A partir de una energía se obtiene una imagen como se muestra en la figura 16.1.1, en la que 
la anchura de la ventana es del 10% centrada en el fotopico del 9"Tc 


EF140keV(Tc*%=) = 10% 


1 ventana —> 1 imagen 
Fig.16.1.1: Adquisición con una ventana de energía 


A partir de distintas energías se puede obtener una o varias imágenes. Los fotones con 
distintas energías pueden proceder de un mismo radioisótopo o de varios. Si se trata de un 
sólo radioisótopo con fotones de distinta energía como el “Ga, **In,... se obtiene una sola 
imagen como suma de los impulsos de las distintas ventanas ya que por separado no generan 
un número aprovechable de cuentas (Fig.16.1.2). 
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Ga-67 In-111 


mA 10ó(count) 
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Primary 
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Abundance 


300 350 400 ev] 


Fig.16.1.2: Formación de imágenes con ventana múltiple (a partir de Farncombe 2004 y Lu 
2014) 


Las distintas energías pueden proceder de distintos radioisótopos cuyas imágenes se 
adquieren simultáneamente, una para cada radiofármaco pudiendo ser una o ambas imágenes 
procedentes de una suma de fotopicos como en la figura 16.1.3, donde se obtiene una imagen 
a partir del %"Tc y otra a partir los “dos” fotones del **In 


3 ventanas > 2 imágenes 

EF 140keV(Tc*=) 
E=171keV(In!!!) E=245keV(In!**) 
Ni E, El ES 


Fig.16.1.3: Obtención simultánea de 2 imágenes de 2 radioisótopos 


Una aplicación de la adquisición de tres imágenes mediante tres ventanas de energía de un 
mismo radioisótopo se emplea en el control de calidad de las gammacámaras. Se emplea una 
fuente puntual de Ga y se adquieren 3 imágenes una para energía. La posición de la fuente 
en las tres imágenes ha de ser la misma. Si no lo es significa que el cálculo de las coordenadas 
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no es del todo independiente de la energía. Esta prueba se denomina registro espacial de 
ventana múltiple (NEMA NU-1 2001) 

Sea cual sea la combinación de ventanas de energía éstas han de estar perfectamente 
centradas en los respectivos fotopicos. La figura 16.1.4 muestra el posicionamiento en dos 
situaciones. Una, cuando no hay material dispersante, es decir, sin paciente, y la segunda con 
paciente cuyo cuerpo dispersa los fotones. 


10 mmm PRIMARY 
TOTAL 


8] —--- OBJECT 
SCATTER 


Sin paciente A 


Fotones dispersados en el paciente 


Fig.16.1.4: Imágenes de 2 equipos GE de 1 y 2 cabezales (a partir de Sorenson 1987 y 
H.U.Bellvitge) 


La posición de la ventana de energía es fundamental para la corrección de los datos 
adquiridos. Aunque las ventanas de energía están memorizadas en el ordenador de 
adquisición, es decir, su centro y su amplitud, es imprescindible comprobar en cada 
adquisición que estén bien centradas ya que puede ocurrir que por algún fallo, la 
gammacámara no suministre la información de la energía con los mismos valores con se 
calibraron las ventanas. Las ventanas no se auto-ajustan. Es el operador quien tiene que 
ajustarlas manualmente mientras no se repara la gammacámara. Un error en el ajuste produce 
tanto una pérdida de cuentas ya que la ventana no está bien "sintonizada" con la energía de 
los fotones como un incremento en la incertidumbre de las coordenadas que se traduce en 
una pérdida de la resolución espacial (ver capítulo 6). La figura 16.1.5 muestra los efectos de 
trabajar con ventanas desajustadas. 


Fig.16.1.5: Imagen con desplazamiento del fotopico en 0%, 5% y 10% con % de las cuentas 
perdidas. 
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16.2: Estudios estáticos y multiestáticos 
Consiste en acumular cuentas siguiendo 3 posibles criterios o condiciones de parada: 


- Hasta alcanzar un número prefijado de cuentas totales. 
- Hasta llegar a una duración determinada. 
- Hasta llegar a saturar algún píxel (parar en "overflow"') 


En la figura 16.2.1 se observa la pantalla de adquisición de una gammacámara Philips de 2 
detectores. Se ve como se ha fijado una adquisición que se parará a los 300 s (5 minutos) o 
cuando cada detector alcance 1000 kilocuentas. También se observa que se detendrá si 
alguna celda/pixel llega a saturarse. Como se deduce, el valor de saturación de 32767 cuentas 
corresponde a una matriz de 16 bits (2 bytes) con signo (se ha empleado una memoria de uso 
general que reserva un bit para el signo positivo o negativo, cosa que en este contexto no 
tiene aplicación ya que las cuentas son positivas. También se puede seleccionar que se paren 
las adquisiciones cuando una de ellas satisfaga su criterio de parada. 


Valorde saturación 


Adquisición portiempo o cuentas Detenersi hay saturación 


Fig.16.2.1: Parámetros de una adquisición estática con 2 detectores 


Las distintas proyecciones de un mismo paciente se pueden encadenar de manera que no haga 
falta introducir cada vez los datos identificativos del paciente. Son los estudios multiestáticos. 
En este tipo de estudios se pueden detener las sucesivas adquisiciones cuando se cumplan las 
condiciones que se han fijado para la primera imagen. De esta forma, las imágenes se pueden 
comparar fácilmente (igual número de cuentas, igual tiempo.,...) 


16.3: Estudios dinámicos 


Los estudios dinámicos consisten en adquirir secuencialmente imágenes a lo largo del tiempo. 
Su objetivo es averiguar cómo se desarrolla temporalmente un proceso (por ejemplo una 
captación y su eliminación). La adquisición puede hacerse a distintos ritmos en función de lo 
que se pretende estudiar. Por ejemplo, en un renograma es frecuente emplear 3 fases. Una 
primera muy rápida (1 imagen/segundo) para captar la fase vascular ("angio") durante un 
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minuto, seguida por una fase a 1 imagen cada 10s para la parte renal propiamente dicha de 
evolución relativamente rápida y una tercera fase a una imagen cada 30 s. Los parámetros que 
fijan la adquisición son el número de fases o intervalos, su duración y el tiempo durante el cual 
se adquiere cada imagen en cada intervalo. La duración de cada intervalo viene dada por el 
producto del tiempo de cada imagen por el número de imágenes. La figura 16.3.1 muestra la 
secuencia de imágenes obtenida en un estudio de funcionamiento renal. En ella se indica cómo 
se muestran las imágenes secuencialmente a fin de proceder a una primera inspección ocular 
de la evolución del trazador. 


tiempo 


tiempo 


Fig.16.3.1: Imágenes secuenciales de un estudio de función renal. Las imágenes siguen el 
orden creciente de tiempo de izquierda a derecha y de arriba a abajo. 


A partir de estas secuencias mediante la delimitación de regiones de interés (ROIs) se obtienen 
las curvas actividad tiempo. La figura 16.3.2 muestra un estudio renal de 30 minutos con 4 
ROIs (2 riñones, vejiga y fondo vascular) y las curvas obtenidas de estas zonas. En este estudio 
se utilizó un único intervalo de tiempo de 30 minutos y cada imagen se adquirió durante 20 s. 


Fig.16.3.2: Estudio renográfico obtenido en un antiguo equipo Gamma-11. 
Un ejemplo de un estudio renal de dos intervalos de tiempo o fases se muestra en la figura 
16.3.3, en el que se emplea un primer intervalo de 1 minuto de duración a 1 imagen cada 
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segundo para poder observar la fase vascular seguida de una fase de un intervalo de 1 imagen 
cada 30 s durante 20 minutos. 


1 minuto 1 imagen/s - fase angio 20 minutos a 30s/imagen 


Fig.16.3.3: Renograma en dos fases 


Es importante tener en cuenta que en los estudios dinámicos las imágenes se adquieren sin 
dejar un tiempo entre ellas. El tiempo que se les asigna es su tiempo final, tiempo durante el 
cual han ido acumulando cuentas. 

Observación: en sentido estricto, las curvas que se obtienen no muestran la evolución de la 
actividad respecto al tiempo, sino la evolución de la suma de cuentas respecto al tiempo, cosa 
que debería tenerse en cuenta si se aplican modelos teóricos, como el modelo 
compartimental, que proporcionan expresiones para la evolución de la actividad, no para la 
integral de la actividad. 


16.3.1: Adquisición dinámica sincronizada con una señal externa 

Uno de los problemas o limitaciones de la Medicina nuclear es el escaso número de fotones 
que se detectan debido fundamentalmente a la baja eficiencia de los colimadores. Si se quiere 
registrar algún proceso de muy rápida variación es prácticamente imposible conseguirlo. Por 
otra parte, al "encasillar" los fotones en la cuadrícula de una matriz, si el órgano de interés se 
mueve, la imagen saldrá movida, "borrosa" debido a que los fotones irán a píxeles distintos- 
cercanos pero distintos- según como se mueva su emisor. Para resolver estos problemas se 
desarrolló la adquisición sincronizada "gated" o ("gatillada") para Cardiología mediante un 
electrocardiógrafo. Actualmente también se realizan adquisiciones sincronizadas con el 
movimiento respiratorio, sobre todo en PET, para minimizar sus efectos en el cálculo del SUV 
(“Standard Uptake Value”). En definitiva, se pretende obtener fotos “fijas” de órganos que se 
mueven y obtener información relacionada con este movimiento. 


Movimiento cardíaco: 

El movimiento mecánico del corazón, es decir, la continua deformación del músculo cardíaco 
entre sístole y diástole se refleja en su actividad eléctrica. Existe una gran correlación entre el 
volumen del ventrículo izquierdo y el electrocardiograma (Fig.16.3.4) 
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ventrículo 
izquierdo 


ECG 


Flg.16.3.4: Correspondencia entre movimiento mecánico y actividad eléctrica del corazón 


El movimiento del miocardio es prácticamente periódico, es decir que se repite con una 
frecuencia bastante estable (excepto en las arritmias). Esto se traduce en una repetición del 
ciclo el ECG (figura 16.3.5) cada 0,8 s aproximadamente para una frecuencia cardíaca de 75 
pulsaciones/minuto. 


0,8s 0,8s 0,8s 0,8s 0,8s 


0.8:5 
Fig.16.3.5: El tiempo entre ondas R indica la frecuencia cardíaca 


La finalidad de la sincronización es obtener una colección de fotos fijas, es decir, que se 
acumulen cuentas durante un tiempo en el que el corazón se mueve menos de 1 pixel. De esta 
forma, los fotones "caen" en el mismo pixel y el movimiento no se percibe. Para ello se divide 
el tiempo del ciclo cardíaco en intervalos de manera que el "tiempo de exposición" de cada 
foto fija sea el tiempo del latido/número de intervalos (Fig.16.3.6) 
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intervalos 


tiempo de latido 
Fig.16.3.6: División del tiempo de latido en intervalos 


Por ejemplo, con un tiempo de latido de 0,8 s y 8 intervalos, el tiempo de cada intervalo es 
0,1s. Por una parte se ha resuelto el tema del movimiento pero falta resolver el tema de las 
cuentas. La solución consiste en repetir la adquisición durante muchos latidos para conseguir 
un número suficiente de cuentas en cada "foto fija" para poder procesarla. La repetición se 
efectúa de modo que en cada ciclo las cuentas adquiridas en cada intervalo se vayan sumando 
como se muestra en la figura 16.3.7. 


cycle 1 cycle 2 


cycle 1 cycle 2 


Fig.16.3.7: Esquema de la acumulación en una adquisición sincronizada 


Los parámetros que rigen una exploración cardíaca sincronizada son, además de la matriz y la 
energía, los parámetros propios como son el n2 imágenes/ciclo, el número total de ciclos o de 
cuentas, el porcentaje de tolerancia frente a las arritmias y el número de ciclos rechazados. 

La adquisición sincronizada se emplea en cardiología nuclear para obtener 2 tipos de 
información del corazón. Una es la capacidad de bombeo y otra la irrigación del propio corazón 
así como su contractibilidad. Una exploración muy común es emplear hematíes marcados con 
Tc. De esta forma, asimilando el volumen del ventrículo izquierdo al número de cuentas 
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detectadas en su interior se calcula la fracción de eyección que es un parámetro que indica la 
capacidad de bombeo de la sangre del corazón. La figura 16.3.8 muestra uno de estos estudios 
en el que se han empleado 16 intervalos 


Ventrículo izquierdo Telesístole 
Telediástole 


Fig.16.3.8: Ventriculografía isotópica en equilibrio 


A partir de estas imágenes se obtiene la curva de la variación de las cuentas del ventrículo 
izquierdo y de ésta la fracción de eyección (FE) mediante distintos tipos de procesado 
(Fig.16.3.9). En esta figura se muestra la relación entre la contracción mecánica y su 
equivalente "radiactiva". 


Cuentas del ventriculo izquierdo en cada imagen 


Fig.16.3.9: Relación entre volumen y cuentas en el ventrículo izquierdo. 


Si se emplea un radiofármaco que se fije en el músculo- perfusión miocárdica- como 
tradicionalmente fue “*TICI o los que utilizan "Tc, la técnica de la adquisición sincronizada 
permite la obtención de imágenes con gran número de cuentas en cada intervalo, lo que 
permite analizar el movimiento del músculo cardíaco con detalle. La figura 16.3.10 las 
imágenes de amplitud y fase (imágenes paramétricas) que informan de la amplitud del 
movimiento así como de su uniformidad y regularidad. 
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Rest ventriculography 


Amplitude 


Fig.16.3.10: Imágenes de amplitud y fase del movimiento cardíaco en un paciente normal 
(Ortega-Alcalde 1994) 


16.4: Estudios tomográficos 


Los estudios tomográficos con una gammacámara consisten en adquirir secuencialmente 
imágenes alrededor del paciente siguiendo una órbita determinada. Su objetivo es averiguar 
cómo se distribuye el radiofármaco en tres dimensiones. En el SPECT esta distribución 
volumétrica se realiza a partir de imágenes obtenidas a distintos ángulos que se denominan 
proyecciones. A partir de sus filas se obtienen los sinogramas. En PET las líneas de respuestas 
se ordenan directamente en un sinograma. Los parámetros que fijan la adquisición de SPECT 
son: tipo de órbita, longitud de la órbita (arco) 180% o 360%, ángulo inicial, número de 
proyecciones y tiempo por proyección”, La figura 16.4.1 muestra una secuencia de 60 
imágenes obtenidas mediante una órbita de 360". 


ángulo 


be. rs. vu DO. 


ángulo 


Fig.16.4.1: Estudio tomográfico de perfusión cerebral mediante órbita de 360% 


84 a A E 
En algunos equipos se puede escoger el número de cuentas por proyección. 
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El tipo de órbita puede ser circular, elíptica o siguiendo el contorno del paciente, contorno que 
actualmente es automático mediante un detector de contorno o manual marcando puntos a 
partir de los cuales el equipo aproxima una órbita continua. El método más extendido de 
detector de contornos es mediante la intercepción de haces de luz entre extremos de los 
colimadores. Otro sistema consiste en detectar la alteración producida por el cuerpo del 
paciente de un campo eléctrico creado por un dispositivo en el colimador. El seguimiento del 
contorno (Fig.16.4.2) permite reducir la distancia entre paciente y colimador. 


Gamma camera 


Gamma camera 


Circular 
orbit 
Contoured 
orbit 


Fig.16.4.2: Dos tipos de órbita en SPECT ( Cherry 2012) 
Las ventajas de este método se ponen de manifiesto en exploraciones cardíacas si el método 
de reconstrucción permite la corrección de la resolución con la distancia. Si no es así, de 


acuerdo con Sholberg 2006 el seguimiento de contorno no aporta ningún beneficio 
(Fig.16.4.3). 
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Fig.16.4.3: Imágenes reconstruidas a partir de órbita circular y con contorno (w), sin 
contorno (wo) y circular con recuperación de resolución (RR). (Sholberg 2006) 


Las gammacámaras con 2 cabezales pueden trabajar con los cabezales en paralelo o 
perpendiculares que es la forma estándar de adquirir estudios cardíacos con orbita de 90% 
equivalente a una de 180? con un cabezal. . Como ya se ha comentado en el apartado de 
muestreo angular, esta adquisición desde el punto de vista de calidad de la reconstrucción no 
es la idónea. La figura16.4.4 muestra la distorsión y pérdida de resolución y deformación de las 
lesiones frías más alejadas de los detectores con órbita de 180". 
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360 degree arc 180 degree arc 
General SPECT Cardiac SPECT 


360 degree arc 180 degree arc 


Fig.16.4.4: Distorsiones debidas a una órbita insuficiente (IAEA 2019) 


En SPECT es fundamental que el ajuste de energía (posición y ventana) sean los adecuados 
dado que la reconstrucción tomográfica (todos los métodos) amplifican los posibles defectos 
de las imágenes originales creando artefactos con simetría circular. La Figura 16.4.5 muestra 
las consecuencias de un desajuste en la ventana de energía en las proyecciones 


o + 
125 kev 140 kev 


* 


155 keV 140 keV 


Fig.16.4.5: Consecuencia de ventana descentrada en SPECT (IAEA 2019) 


Dentro de los parámetros que se fijan en la adquisición de estudios es muy importante ajustar 
el tiempo por proyección para obtener el máximo de cuentas pero ajustándolo al confort del 
enfermo si no está inmovilizado. La figura 16.4.6 muestra el efecto de falta de cuentas o "poca 


estadística" en los estudios reconstruidos. 
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Fig.16.4.6: Efecto del tiempo por proyección (número de cuentas) de las proyecciones en 
la reconstrucción (IEEE 2019) 


16.4.1: Estudios tomográficos sincronizados (gated-SPECT y PET) 

La adquisición tomográfica se puede completar con una adquisición sincronizada que consiste 
en adquirir un estudio cardiaco sincronizado en cada proyección del estudio tomográfico. Con 
ello en una sola exploración se obtiene información del volumen cardíaco mediante la 
tomografía e información dinámica gracias al sincronismo (“gated”). Para acortar el tiempo de 
exploración para evitar movimientos del paciente, el número de intervalos de las adquisiciones 
"gated" son de pocas imágenes (8,16). La figura 16.4.7 muestra el esquema de la combinación 
de ambas adquisiciones 


Fig.16.4.7: Esquema del “gated-spect” (Iskandrian 2015) 
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La figura 16.4.8 muestra el resultado de unir ambas técnicas. Muestra el volumen cardíaco en 
telesístole (ES) y telediástole (ED) ("gated") 


Fig.16.1.8: Volumen en telesístole (ES) y telediástole (ED) mediante gated-spect 


En muchas ocasiones, si las cuentas adquiridas en cada una de las proyecciones no son 
suficientes, se pueden "juntar" las imágenes de cada proyección, consiguiendo un estudio 
puramente tomográfico. 


16. 5: Estudios de cuerpo entero 

Los estudios de" cuerpo entero " consisten en adquirir imágenes que representen una 
superficie mayor que el campo de la gammacámara mediante la sincronización de un 
movimiento de traslación del cabezal o del paciente con la formación línea a línea de la imagen 
(ver apartado de gammacámaras de cuerpo entero) El resultado es una matriz, normalmente 
de 512x1024 píxeles como el de la (Fig.16.5.1) 


Fig.16.5.1: Imagen de cuerpo entero de una exploración ósea 


Los parámetros propios de adquisición son la longitud de recorrido y, muy importante, la 
velocidad de traslación. La velocidad determina el tiempo durante el cual la gammacámara va 
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acumulando cuentas. Si ésta es demasiado rápida las imágenes son pocos definidas, con 
mucho ruido. 

Las proyecciones en Antero-Posterior se obtienen minimizando la distancia entre el cabezal y 
el cuerpo del paciente (de forma manual o automática) y la proyección posterior siempre va a 
la mínima distancia de la camilla. 


16.6: Estudios en modo lista 


Todos los modos de adquirir exploraciones vistos hasta ahora comportan un proceso previo a 
la grabación, que es la clasificación de las coordenadas para formar matrices. Este proceso 
comporta un tiempo que puede limitar el número de sucesos registrados. La formación de 
matrices puede ser muy lento comparada con la afluencia de cuentas. Para subsanar esto, el 
modo lista consiste en grabar directamente en un disco todos los impulsos dados por válidos 
en el detector (gammacámara o PET) de forma secuencial, es decir, a medida que se producen. 
De esta forma, una vez adquirida toda la información se puede formatear de forma adecuada. 
Así, por ejemplo, si se necesita obtener un estudio dinámico a muy alto ritmo de cuentas, 
primero se adquieren y posteriormente se generan imágenes a partir de las cuales obtener 
curvas. La figura 16.6.1 muestra el esquema de funcionamiento de la adquisición básica en 
modo lista donde solo se graban las coordenadas y el tiempo. En SPECT se añade el ángulo de 
cada proyección para poderla reconstruir posteriormente. 


proc List Mode Acquisition 
Fig.16.6.1: Adquisición básica en modo lista (Madsen 1994) 


En PET cada línea de respuesta (LOR) se almacena junto con el tiempo. Una vez adquirido todo 
el estudio se hace un rebinning acumulando LORs según el tiempo que se quiera. Además de 
las líneas de respuesta se pueden grabar señales de sincronismo (cardíaca, respiratoria). La 
lista contiene toda la información en forma secuencial con lo que se puede hacer con ella "lo 
que se quiera" como correcciones, estudios a distintos ritmos de cuentas,.. y sobre estos datos 
se aplica el algoritmo de reconstrucción (OSEM, MLEM...). 


16.7: Grabación de los estudios 


En un principio cada fabricante de gammacámaras emplea un formato propio de grabación de 
los estudios siguiendo una estructura lógica formada por una cabecera con datos 
"administrativos", una parte con los parámetros de la adquisición y una tercera parte donde 
van grabadas las matrices o la lista. El formato cómo están codificados es propio de cada 
constructor que normalmente no es accesible al usuario (podría llamarse "raw"). Esto hace 
que estudios adquiridos mediante un equipo de un fabricante (p.e. Siemens) no podían ser 
procesados por un equipo de otra marca (p.e. Philips). Los equipos construidos por terceros, es 
decir, por empresas que fabricaban ordenadores para el procesado (p.e. Ulysses, Segami,...) 
estaban obligados a disponer de programas de conversión de formato para cada fabricante de 
ordenadores de Medicina nuclear. 


358 


A fin de que los estudios pudieran ser procesados por todos los ordenadores se creó un 
formato de grabación de estudios ('"Interfile") bajo el auspicio de la Unión Europea como un 
elemento imprescindible para el control de calidad del software de procesado de Medicina 
nuclear (el proyecto COSTB2). Este formato había sido elaborado por los usuarios por lo que 
recibió muy poco soporte de los fabricantes. De forma paralela pero algo más tarde, a partir 
del formato empleado en radiología (ACR-NEMA), es decir, elaborado por los fabricantes, se 
desarrolló una nueva versión de este formato para que admitiera imágenes "nucleares". Este 
nuevo formato "universal" DICOM es común a todas las modalidades de imágenes médicas. 
Esto permite centralizar todas las imágenes e informes que se generan en un centro 
hospitalario de forma que el médico, empleando un mismo terminal, puede visualizar 
imágenes de un mismo paciente obtenidas mediante distintas tecnologías (CT, RX,..). Este 
fichero centralizado se denomina PACS (Picture Archiving and Communication System). 
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17: Reconstrucción tomográfica - Planteo del problema 


El objetivo de la reconstrucción tomográfica en Medicina nuclear es obtener una estimación 
en volumen (3D) de la distribución de trazador en el cuerpo del paciente a partir de la 
detección externa de la radiación a distintos ángulos. La radiación que sale al exterior está 
formada por la radiación emitida por la fuente radiactiva modificada por el cuerpo del paciente 
(atenuación, dispersión). Por otra parte, la detección comporta a su vez una modificación por 
la resolución espacial y la sensibilidad del detector. Además la información final depende de 
cómo se ha adquirido (matrices, tiempo, cuentas, proyecciones, ...), siempre suponiendo que 
los equipos no introduzcan alteraciones que invaliden las hipótesis sobre las que se basan los 
métodos de reconstrucción. A todas estas consideraciones hay que añadir un hecho que 
caracteriza la medicina nuclear respecto a otras técnicas de imagen y que es el bajo número 
de cuentas que se registran y que están sujetas a fluctuaciones estadísticas debido a su origen 
radiactivo. Todo ello hace que la reconstrucción de estudios tomográficos SPECT y PET sea un 
problema complicado. Además, desde el punto de vista estrictamente matemático, es decir, 
con unos datos experimentales perfectos, la reconstrucción tomográfica forma parte de los 
llamados problemas mal condicionados. Esto significa que ligeras variaciones de los datos 
pueden conducir a resultados dispares. En el mejor de los casos se obtienen estimaciones muy 
aproximadas sin garantía absoluta de que lo calculado sea lo que realmente hay dentro del 
paciente. La solución, es decir, los cortes reconstruidos, dependen de todas las correcciones 
que se han tenido en cuenta, en definitiva, de cómo se han calculado. 


17.1: Planteo del problema. 
Para poder definir el problema de la reconstrucción a partir de proyecciones, lo primero que 


hay que definir es qué son las proyecciones. La figura 17.1.1 indica cómo se obtiene una 
proyección o perfil de cuentas en SPECT. 


Fig.17.1.1: Obtención de un perfil de cuentas o proyección p(x) (a partir de IAEA 2014) 
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En ella se muestra como la radiación procedente de una sección del paciente f(x,y) se detecta 
en una de las filas que forman la matriz de adquisición. Las cuentas detectadas en esta fila 
constituyen el perfil de cuentas que en este contexto se denomina proyección p(x) y que 
depende del ángulo que forma la gammacámara (detección) con el paciente. Se denomina así 
porqué geométricamente es la superposición de toda la actividad de una sección f(x,y) en una 
determinada dirección o ángulo. En esta figura se dibuja la proyección totalmente en PA, es 
decir a 180? respecto al origen del ángulo de rotación del cabezal de la gammacámara. La 
figura 17.1.2 muestra cómo las proyecciones de una determinada sección de un objeto varían 
según el ángulo con el que se detecta su radiación. 


a Perfiles de cuentas a 
0% distintos ángulos 


Gammacámara 


Fig.17.1.2: Evolución de los perfiles de cuentas (proyecciones) en función del ángulo alrededor 
del paciente (A partir de Cherry 2012) 


Lo que se pretende determinar es la distribución de actividad dentro de esta sección (2D) a 
partir de los perfiles que son curvas en una dimensión (x) obtenidas según muchos ángulos de 
un arco de 360" (en cardiología nuclear se emplean órbitas de 180? "para ir más deprisa" aún 
sabiendo que la reconstrucción, aunque clínicamente aceptable, no es lo buena que podría 
ser). 

La cuestión es convertir una actividad que ocupa una superficie” en una colección de curvas 
de un pixel de grosor. Lo más directo sería especificar las coordenadas del origen de 
coordenadas para cada ángulo respecto al centro de rotación y después dar las coordenadas 
de cada punto de los perfiles respecto a sus respectivos ejes como se ha ilustrado en la figura 
17.1.2. Esto es muy engorroso pues para, por ejemplo, sumar dos valores situados en la 
misma posición pero de dos perfiles distintos se necesitarían 6 valores (4 para las coordenadas 


85 .z nta . . di 
De hecho una sección es una superficie de grosor igual al de las celdas de la matriz de adquisición 
(“rebanada delgada”). 
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de sendos orígenes y 2 para la posición en cada perfil). Esto es absolutamente impráctico. Para 
poder tratar todos los perfiles de la forma más sencilla posible hace falta emplear una sola 
referencia para todas las curvas. Para ello se emplean las coordenadas polares que consisten 
en asignar a cada punto una distancia a un centro de referencia y un ángulo. De esta forma, un 
punto situado en la misma posición en los distintos perfiles sólo se diferencia por el ángulo, 
como se observa en la figura 17.1.3. 


Fig.17.1.3: Todos los puntos a igual distancia del origen están sobre la misma circunferencial*, 


Los perfiles se nombran de forma que incluyen el ángulo y la coordenada de la posición como 
por ejemplo py(x) o pylr) o p(x,0), plr,p) , pelt)... para indicar la doble dependencia de cada 
valor de las curvas. Ahora bien, para poder hacer cálculos con los valores de cada curva hace 
falta que, de forma fácil, todos los puntos de todos los perfiles estén en función de un mismo 
sistema de localización es decir, de unas coordenadas comunes. Como origen de distancias se 
toma el centro de giro en SPECT o el centro del campo en PET. En PET los distintos ángulos 
vienen dados por la posición angular de los detectores en el tomógrafo. 


17.2: Formulación matemática de las proyecciones 


Se ha visto que las proyecciones son el perfil de las cuentas obtenidas de una sección delgada 
del cuerpo del paciente. Cada punto del perfil es la suma de toda la actividad emitida según 
una línea recta en el caso ideal teórico. 

El valor de un punto de la proyección se formula matemáticamente como la integral, es decir, 
la suma, de toda la actividad emitida en aquella dirección según una línea recta L(6t) 
(Fig.17.2.1). La expresión matemática es 


Pa(t) = f(x, y) dl 
L(0,t) 


di Hay que tener en cuenta que entre la orientación del cabezal y la orientación del eje de los perfiles 
hay una diferencia de 90*. 
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donde dl es el diferencial de longitud y f(x,y) la actividad a lo largo de la recta L(0,t) y 


Pos la integral a lo largo de ésta. 


Punto de la proyección 


Fig.17.2.1: Obtención de un punto del perfil de cuentas 
El conjunto de todos los puntos formados a partir de todas las posiciones según el parámetro t, 


es decir, lo que serían los píxeles de una determinada línea, forma la llamada transformación 
de Radon (R) de la distribución f(x, y) según una dirección (0) (Fig.17.2.2). 


Proyección pg(t) 


Fig.17.2.2: Obtención de todo el perfil de cuentas-Transformación de Radon 


Observar que la transformada de Radon para un determinado ángulo no es más que el perfil 
de cuentas que se obtendría mediante una región de interés rectangular de un pixel de 
anchura en la misma dirección. 


El conjunto para todos los ángulos de las transformadas de Radon forman el sinograma que es 
la imagen formada por todos los perfiles ordenados por el ángulo  (Fig.17.2.3). La 


transformación de Radon R aplicada a f(x, y) genera el sinograma RE(0.)"=P dt). 


% Matemáticamente:R[f (x, y)] = Rf(0,t) = Py(t) = MS f(x, y)S(x cosó + y senG) — t)dxdy 
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y 
Rif y))=Rf(0,t) 
e y _ _XX%S t 
f(x, y) 
0 


Fig.17.2.3: Sinograma de un corte f(x, y) es la Transformación de Radon de f(x, y) 
17.3: Sinograma 
A pesar del formalismo matemático aparentemente complicado, un sinograma no es más que 


el resumen de cómo varia la actividad de un corte alrededor del paciente. Cada línea del 
sinograma corresponde a uno de los ángulos (Fig.17.3.1) 


SINOGRAMA 


PLOLLLM'AADAA 
SA. ODA 


. 


Secuencia (ángulo) de las proyecciones 


Fijada una fila (corte), para cada 
proyección (ángulo), se obtiene 
el número de cuentas al 
recorrer la fila (perfil) 


posición 


3inogram 


Fig.17.3.1: Proceso de obtención de un sinograma 


Un maniquí numérico muy utilizado es el denominado de Shepp-Logan cuya imagen y 
sinograma se muestran en la Fig.17.3.2. 
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Radon transform 
(Sinogram) 


Original 
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Projection position (pixels) 
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Fig.17.3.2: Maniquí de Shepp-Logan y su sinograma (scikit-image 2021) 


Un ejemplo de sinogramas obtenidos en dos cortes de una exploración clínica de perfusión 
cerebral se presenta en la Fig.17.3.3. 


Fig.17.3.3: Sinogramas de dos cortes distintos de un estudio real para una misma proyección 
(ángulo) 


En PET se adquieren directamente las líneas de respuesta parametrizadas mediante su 


distancia al centro del campo y su ángulo (Fig.17.3.4) obteniéndose directamente el sinograma 
de cada corte (en 2D) que es su representación ordenada. 
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r O r 
1, | Cuentas detectadas enla dirección y : 
Cuentas =número de LORs A oneroso 


r = distancia al centro del detector 
Identificación de cada LOR 7 p= dirección 


Fig.17.3.4: Obtención del sinograma en PET 


Es muy importante tener claro que SPECT y PET se basan en los sinogramas. En SPECT estos se 
obtienen secuencialmente a medida que giran los cabezales y en PET de forma simultánea 
(Fig.17.3.5). 


sinograma 


Fig.17.3.5: Equivalencia de sinograma en SPECT y PET. 
17.4: Obtención de proyecciones a partir de un volumen 


Las distribuciones reales son en tres dimensiones pero, excepto en el caso de PET, en el que se 
puede realizar la reconstrucción directamente en 3 dimensiones (ver por ejemplo Bendriem y 
Townsend 1998), toda la teoría está basada en 2 dimensiones. El método para pasar de 3D a 
2D es simple. La cuestión es considerar que un volumen está formado por una sucesión de 
cortes como se indica en la Fig.17.4.1. En ella se muestra el esquema de cómo se produce esta 
simplificación en cortes transversales (slices)* cuyo grosor depende de la dimensión de la 
matriz que se emplee en la adquisición*. Así, si se emplea una matriz de 128x128 el volumen 
detectado se considera formado por 128 cortes de 1 píxel de grosor. Tal como se efectúa la 
adquisición alrededor del paciente los 128 cortes corresponden a las 128 filas de la matriz. Las 
columnas al estar orientadas según el eje de rotación no intervienen en la reconstrucción, pero 
si en la reconstitución del volumen. Como casi toda simplificación, esta fragmentación 


88 Sería como reconstruir toda la miga y corteza de un pan a partir de sus rebanadas. 
$2 En los programas de reconstrucción se puede escoger la anchura de los cortes como múltiplos de 1 
pixel. 
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considera que los cortes son independientes entre sí, cuando la realidad es que la actividad, 
atenuación, resolución, dispersión conectan los cortes entre sí. No obstante, esta 
simplificación se ha mostrado muy fructífera con resultados excelentes. La reconstrucción se 
hace sobre cada corte generando una imagen y posteriormente éstas se "apilan" formando 
una matriz en tres dimensiones. A partir de esta matriz se obtienen directamente los cortes 
sagitales y coronales. 


060000000 
00605699494 


Superposición de los cortes 
transversales 


c. sagitales Cc. coronales 
Fig.17.4.1: Esquema de la reconstrucción de un volumen a partir de reconstrucciones en 2D 


La reconstrucción tomográfica consiste en invertir el proceso por el cual se obtienen las 
proyecciones, es decir, el sinograma. Matemáticamente se trata de invertir la transformación 
de Radon. 


17.5: Representación discreta del proceso para obtener las proyecciones 


Los ordenadores por su forma de proceder digital, no pueden representar exactamente 
valores de una distribución continua (en sentido matemático) sino que procesan estas 
magnitudes de forma "discreta", esto es, a intervalos. Como se ha descrito anteriormente, un 
ejemplo de valores discretos son los obtenidos a través de un muestreo como son las matrices 
adquiridas en una gammacámara, las imágenes que las representan o el sinograma obtenido 
de una exploración tomográfica. 

Así, la forma discreta de las proyecciones Pe(t) se expresa en forma de matrices P(0,t) donde O 
tiene tantos valores como ángulos se hayan empleado en el muestreo angular (número de 
proyecciones: Neg) y t tantos valores como la dimensión de la matriz empleada para el registro 
espacial (muestreo lineal). El sinograma será una matriz de tantas filas como ángulos (No) y 
tantas columnas como dimensión de la matriz (dim). 

Matemáticamente una matriz (de 2 dimensiones) tanto se puede considerar como un 
"rectángulo" de números como un vector o "sucesión de números " poniendo cada fila de la 
matriz original "una encima de la otra". Una matriz, por ejemplo de dimensión 2x3 que tiene 
6 elementos, su forma vectorial también tendrá estos mismos elementos: 
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OS: 
BR 
ul N 
ou 
a 
1 

QDD U1UNnNnRa 


En el caso que nos ocupa, el sinograma que tiene No filas y dim columnas se convierte en un 
vector de forma que los "dim"? primeros elementos corresponden al primer ángulo 0,, los 
"dim" siguientes al segundo ángulo 0,,..., hasta los dim elementos de la fila Ono 


P(01, 1) 
P(01,2) 


P(0,1)P(0,,2)  “-- P(G,,dim) P(6,, dim) 


P(Oy y: 1) 
P(Oy,> 2) 


P(8t)= 


> 


: . : =P(i) 
P(Oy,, 1) P(0y,,2)  P(0y,,dim) 


POy, dim 


donde i=(0-1)-dim + t, variando entre 1 y Ne:dim. Con esta nomenclatura, la actividad dentro 
del paciente, pasa de una matriz de 2 dimensiones a un vector de una dimensión 


f(1,1) 


faDnfaz2 =  f(L dim) ] f(1,dim) 


: ; : =F(j) 
f(dim,1) f(dim,2) -  f(dim,dim) 


f(,y) =F(m,D) = 
f(dim, 1) 


f(dim, 2) 
f(dim, dim) 


donde j= (m-1)-dim +l que varía de 1 a dimxdim. 

Para simplificar la notación se considera M=dimxdim y N= al número total de elementos de las 
proyecciones = dim: No: 

De esta manera la formación de las proyecciones P(i) a partir del corte que desconocemos F(¡) 
se plantea como un producto de matrices 


Pg = Rg[F] 


donde Ro es la forma matricial de la transformación de Radon que se denomina operador de 
proyección ("forward projector") que tiene N filas y M columnas. Los elementos del operador 
r¡ son el resultado de aplicar las variables discretizadas x, y, t y del ángulo (0) a la expresión 
de Radon. Por ejemplo, a una adquisición con 120 proyecciones y matriz de adquisición de 
128x128 a cada corte le corresponde un sinograma compuesto de 120 filas de 128 elementos, 
o sea, 15360 valores que se disponen en forma de columna. La matriz que se va a obtener es 
de 128x 128 lo que corresponde a un vector columna de 16384 elementos. El operador/matriz 


2 Dim es la dimensión de la matriz: 64,128,... 
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que permite obtener el sinograma a partir de la incógnita será una matriz de 15360 filas y 
16384 columnas. 


Tac Tm 
Ro = . % . 
ni 0 Yum 


De esta forma, aplicando la expresión de multiplicar matrices en álgebra, se obtiene que cada 
valor de las proyecciones se calcula como 


M M 
pO=a=) nm f0=), mf 


j= pl 


al haber simplificado la notación no mostrando la dependencia con el ángulo 0 de los r; y 
abreviado la notación eliminando los paréntesis. Los valores rij representan la contribución del 
pixel j de la imagen que queremos reconstruir al valor ¡ de la proyección. Esta contribución se 
interpreta estadísticamente como la probabilidad de que un fotón emitido en el punto j del 
corte (píxel) contribuya a las cuentas detectadas en el punto ¡i de la proyección (bin). 

Según la interpretación estricta de la transformación de Radon”, estos coeficientes sólo 
podrían ser O o 1 debido a la distribución $ de Dirac (1 si están en la recta de la proyección, O si 
no lo están). Esto no deja de ser un modelo aproximado a la realidad que no tiene en cuenta 
que los puntos son "gordos" lo que hace que sólo contribuya a la proyección una parte de su 
contenido, y que los fotones están atenuados en el paciente, por lo que no es una suma 
directa ya que alguna posible contribución "desaparece" en el camino de ser detectado. 
Además no sólo llegan al mismo bin” los alineados en su perpendicular sino los dispersados 
por el detector (colimador, fotomultiplicador,...) a través de la PSF y dispersados en el paciente 
por efecto Compton. Todos estos factores hacen que los r;¡ varíen entre O y 1. 


17.6: Modelización 


La modelización consiste en reproducir el proceso desde la emisión de un fotón a su 
incorporación a un bin. A medida que se incorporan efectos el modelo se hace cada vez más 
complejo. El modelo básico "ineludible" es el que incorpora la geometría, es decir, como se 
asignan valores a los bin debido solo a la relación entre la dirección de la proyección y cada 
celda de la imagen. La actividad de cada celda se considera constante dentro de ella y la 
actividad emitida desde un determinado pixel hacia un bin es proporcional al área común 
entre el píxel y el "rayo" perpendicular al bin. (Fig.17.6.2) 


2 La transformación de Radon es el esqueleto (“ideal”) que ha de ir completándose para acercarse a la 
“realidad”. El señor Radon lo planteó como una transformación matemática sin pensar en su aplicación 
en tomografía! 

2 Un “bin” es una forma abreviada de decir “un elemento del vector proyección” 
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Area común 


Grosor del bin 


s 
Rayo perpendicularal 
bin “” 


Fig.17.6.1 Contribución de cada pixel "j" a un bin "i" (a partir de Falcón 1999) 


Los coeficientes r¡ en este modelo sólo expresan la probabilidad a partir de la geometría. En 
los ordenadores de procesado éste es el modo básico que, lógicamente" no se puede 
escoger”. 


17.6.1: Aspectos geométricos en SPECT 
Ejemplo: Consideremos una imagen de dimensión 3 (3x3) cuyos 9 elementos f1,f2,...,f9 se 
tienen que calcular a partir de las proyecciones a 8 ángulos . En este ejemplo se consideran 8 
proyecciones una cada 45% (| 0%,45%,90%,135%,180%,225%, 270%, 315%) y con vectores de las 
proyecciones de 3 elementos (P1,P2,P3), (P4,P5,P6), ...., (P22,P23,P24). La figura 17.6.2 
muestra el esquema correspondiente. 

98=0? 


6=180* 
Fig.17.6.2: Esquema de ordenación de 8 proyecciones de una matriz de 3x3. 


93 z z Sus z ., A ds 
Como se verá en la descripción del método de la retroproyección filtrada, donde el filtro de rampa no 
es opcional, aquí la modelización geométrica tampoco es opcional. 
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A partir de este esquema se obtienen los valores de la proyecciones para 0=0* que son la suma 
de las actividades en esta dirección. 


P1=f1+f4+f7 
P2=f2+f5+f8 
P3=f3+f6+f9 


En forma de productos de matrices estas 3 sumas se expresan como 


fi 


Ps 1001001001 | fa 
P, | =| 010010010 || f 
Pz 001001001 


En este ejemplo (9=0") los valores que intervienen en las sumas valen 1 y el resto son ceros” 


P1=r11-f1+0+0+r14-f4+0+0+r17-f7+0+0 
P2=0+r22-f2+0+0+r25-f5+0+0+r28-f8+0 
P3=0+0+7r3,1-f3+0+0+r36-f6+0+0+r3,9-f9 


Para el conjunto de las 8 proyecciones, estas sumas de forma general se expresan como 


11117243 4N1,51,611,7%,8N1 9 f3 
P2 Y2,172,272,372,4Y2,572,672,772,872,9 f4 
13,173,273,373,473,573,6Y3,713,873,9 


Y24,1724,2724,3124,4124,5724,6724,7724,8724,9 


De forma equivalente para el caso de 8=45" , los valores de r;¡ han de tener en cuenta una 
geometría algo más complicada ya que intervienen las celdas alineadas a 45? como se observa 
con detalle en la figura 17.6.3. 


Y 


Y 
ed 


naa 


Fig.17.6.3: Esquema formación de proyección a 45? 


94 a is > aid 
Para simplificar y aclarar la nomenclatura se ha escrito r¡ como ;, o como ri) 
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Con esta configuración los valores de los elementos del vector proyección vienen dados por 


P4=r4,11-f1+r4,2-f2+0+r44:f4+0+0+0+0+0 
P5=0+r5,)2:f2+1r53:f3+r5,14:f4+r5,5:f5+r6,6:f6+r5,7:f7+r58:f8+0 
P6=0+0+r6,3:-f3+0+0+r6,6:-f6+0+r6,88 :-f8+r9,9 - f9 


donde los ri,j dependen de la proporción del área de cada celda que forma parte del rayo 
correspondiente”. Así, en este caso las proporciones de las áreas son 0,875, 0,5 y 0,125 por lo 
que la matriz del operador proyector R para 45% 


1001001000 
0100100100 
001001001 
dd 0,875 0,50 0,5 0,125 0,875 0,125 0 


Y24,1724,2724,3724,4124,5724,6724,7724,8124,9 


17.6.2: Aspectos geométricos en PET 

Siguiendo el mismo ejemplo pero en PET, la obtención de las “cuentas” se obtiene por 
coincidencia entre pares de detectores opuestos (Fig.17.6.4) que en este ejemplo sólo se 
consideran los directamente enfrentados (diametralmente opuestos). 


Fig.17.6.4: Esquema de detección en PET 


La actividad detectada en la proyección a 0=09 debida a cada celda que interviene en la LOR 
de P1 es el producto de la actividad detectada en las dos direcciones opuestas ya que 
provienen de una misma aniquilación, de modo que las cuentas generadas desde f1,f4 y f7 
vienen dadas por 


P1, =P1j -P1]' 
P1, =P1; -P17 
P17 =P15-P15 


A su vez, cada una de ellas es la suma de los fotones emitidos desde las otras celdas de modo 
que la LOR correspondiente a P1 es la suma de los recuentos parciales de cada una de las 
celdas (1,4, 7) para P1, (2,5,8) para P2, (3,6,9) para P3. Con ello 


% Esta es una de las distintas formas que existen para asignar una probabilidad a una fracción de celda. 
En este ejemplo los rayos intersecan según una diagonal central lo que hace que la probabilidad sea 0,5 
o por el centro de las caras lo que implica una probabilidad de 0,125 o de 0,875 según el área. 
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P1=P1,+P1,+P1, 
P2 =P2, +P25 + P2g 
P3 =P33 + P36 +P39 


Estas sumas se traducen, como ocurre con el SPECT, en una expresión matricial en la que 
intervienen los factores geométricos o, de forma equivalente, indican la probabilidad de que 
un par de fotones emitidos desde un pixel ¡ alcance los dos detectores opuestos para su 
detección. Se considera que no hay desviaciones de colinealidad y que tampoco hay 
atenuación. Esta dependencia, en el caso general, se modela mediante una función parecida a 
un trapecio (Mumcouglu 1997). 

En nuestro pequeño ejemplo esta expresión puede ponerse como, con los ri, adecuados 


f1 
f2 
3 
1 00 11,2 00 71,3 00 a P, 
0 72,2 00 72,4 00 728 0 o f5 pe, P, 
00 733 00 r360 0 73,9 f6 
f7 
f8 
f9 


La figura 17.6.5 ilustra cómo pueden variar los coeficientes en función del desplazamiento 
respecto a un pixel/voxel central al tener en cuenta el ángulo sólido subtendido entre 2 pares 
de detectores opuestos y el punto de emisión de los dos fotones. 
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Fig.17.6.5: Valores de la probabilidad (r¡) (Qi 1998) . 
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17.6.3 Inclusión de la atenuación en SPECT 

El primer "refinamiento" para hacer un modelo más aproximado a la realidad es incorporar la 
atenuación en el paciente. Para ello es necesario conocer la distribución de los coeficientes de 
atenuación lineal (u) en el paciente. Estos valores actualmente se obtienen a través de los 
equipos CT incorporados a los detectores de PET y SPECT y también, aunque no 
definitivamente resuelto, mediante RNM. Los equipos CT proporcionan los valores en unidades 
Hounsfield que se convierten a cm” según la energía de la radiación que se detecta. 

Los factores de ponderación dependen de los coeficientes de atenuación de todos los pixeles 
recorridos por los fotones hasta incidir en algún bin. Por ello dependen también de la distancia 
recorrida entre la emisión y el detector (siempre se supone que el aire entre paciente y 
detector no atenúa la radiación). Esta dependencia con la distancia recorrida se expresa 
matemáticamente como 
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k=l 
I= La y e %k=1Hkly 


donde lo indica la intensidad emitida por un punto del interior del paciente de coordenadas 
(x.y), Kk indica todos los píxeles recorridos desde el punto emisor hasta el exterior (en línea 


recta), ux el coeficiente de atenuación lineal de cada píxel k, ly, la longitud recorrida dentro del 


pixel k e Í la actividad detectada. Esta expresión es la aplicación, en cada pixel, de la ley de la 
atenuación. 

La actividad de cada bin es la suma de las actividades atenuadas como se muestra en la 
Fig.17.6.6 para el caso de rayo perpendicular al bin. Cada elemento de F(x,y) contribuye a un 
bin determinado a través de la atenuación debido a la secuencia de tejidos. La actividad total 
en el bin será la suma de las actividades atenuadas de todos los elementos de la imagen que se 
proyectan en él. 


Fx, y) 


A 


Fx, y)lexp(-111-L):exp(-112:2L)-exp(-:: *-L)iexp(- 21)jexp(-1 5-L)] 


0,9 0,6 0,4 0,25 0,1 


Fig.17.6.6: Suma de actividades atenuadas en un bin (derivado de Falcón 2007) 


De forma general, un bin se forma a partir de la radiación atenuada de distintos píxeles F(x,y) 
según el ángulo de la proyección aportando cada uno su actividad convenientemente 
atenuada. 

La atenuación de la radiación por los tejidos se efectúa por mecanismos cuánticos totalmente 
independientes de cómo varía la detección según el ángulo, además los coeficientes de 
atenuación no dependen de la intensidad de la radiación, por lo que son independientes de 
ésta. De ello se desprende que son estadísticamente independientes por lo que la probabilidad 
del efecto conjunto de ambos procesos será la multiplicación de las respectivas 
probabilidades. La matriz R se considera formada por la multiplicación de una "R" geométrica 
y una "R" de atenuación. 

La atenuación que interviene en la formación de las proyecciones se calcula aplicando la 
definición como se ha expuesto en la figura 17.6.6 según la cual los fotones emitidos en una 
celda van atenuándose al recorrer toda la distancia hasta su salida al exterior. Para SPECT, 
siguiendo con el ejemplo, suponemos que cada celda tiene un coeficiente de atenuación 
distinto (Fig.17.6.7) 
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Fig.17.6.7: Distribución de los coeficientes de atenuación 


Estos coeficientes de atenuación modifican los valores de las proyecciones según las siguientes 
expresiones ya que en este ejemplo (8=09) los factores geométricos (r;;¡) son 1 0 0. 

Los factores que atenúan la emisión desde cada pixelj a la proyección i forman la matriz de 
las atenuaciones Ai,j cuyos elementos son para las proyecciones P1,P2,P3 


A11= eu1 Ara = e7(u1+p4) Aj7 = e7(u1+u4+u7) 
A22= e7u2 Azs = e7(U2+u5) Azg = e7(U2+u5+u8) 
A32 = e7u3 Az = e7(U3+16) Az9 = e7(U3+u6+u9) 


En estas expresiones, para simplificar la escritura, se ha tomado como tamaño de píxel la 
unidad. De hecho cada exponencial es e7*! siendo 1 el recorrido dentro de cada píxel. 
Agrupando las exponenciales resulta 


PU =fi:Ari+fa Ara + f7:Ar7 
P2*= fa Aza +f5:Az,5s + fe: Azg 
PS =fi:Az3+fo:Azó6+fo 439 


Ahora bien, estas sumas se pueden expresar también de forma matricial de forma que 


100 /f 
o101|% 
o01l|1% 
Pf A110041400415001| 100 || fa 
Ps ]|=| 04,,00425004280 || 010 || f 
Pz 004330043500439/|001 || f 
100 || f 
o10)|g, 
001/ Ag, 


La representación matricial de la atenuación en SPECT es complicada ya que, como se observa 
en las expresiones precedentes, la contribución de cada celda es distinta en función de su 
posición ya que cada fuente de radiación f; contribuye tanto directamente como a través de 
puntos emisores interpuestos con su coeficiente de atenuación. 

Las contribuciones atenuadas son a su vez modificadas por la posición angular de las 
proyecciones como se ha visto anteriormente por lo que la matriz que describe o modela es el 
producto de la matriz R que depende de la geometría por la matriz de la atenuación A. 

Esta forma de proceder se denomina factorización. Se trata de combinar la intervención de 
cada paso que interviene en la formación de la imagen, modelando cada uno de ellos, de 
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forma matricial, por separado. Esto permite, como se verá en el capítulo de reconstrucción, 
flexibilizar las correcciones al poderlas voluntariamente incluir o excluir. 


17.6.4: Inclusión de la atenuación en PET 

PET admite una representación más sencilla ya que la atenuación de las LOR no depende del 
punto concreto donde se ha producido la emisión de los fotones, sino de la distancia recorrida 
dentro del cuerpo del paciente, lo que se traslada a una matriz diagonal para cada proyección 
(ángulo)(Fig.17.6.8). 


6=0' 


f2, 122] 3, 113 


mm is 
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Fig.17.6.8: Detección en PET incorporando atenuación 


A partir de las expresiones obtenidas en la descripción geométrica, se incorpora la atenuación 
resultando para el elemento P1 


P1y =P1i :P1i* =f1- e 41. (0744 .e 47) =f1- e (U1+u4+H7) 
P1, =P1i Pl =f4: e 11. 14. 17=Ff4- e (U1+ua+u7) 
P1, =P15-P15 =f7-(e 11.614). M1=f7- e (U1+M4+H7) 


P1,, P1, y P1, contribuyen a la misma LOR P1, Lo mismo ocurre con P2 y P3. Cada LOR tiene su 
propia y única atenuación igual a la de todos los elementos atravesados. 

La atenuación en los 3 componentes (P1,, P1, y P1,) es la misma por lo que puede 
denominarse up, y el valor de P1 vendrá dado por 


P1=(f1+f4+f7):e *r1 
De forma equivalente para P2 y P3 


P2=(f2+f5+f8)-e 1»? 
P3=(f3+f6+f9)-e ur 


siendo 
Up, = M1 + M4 + 7 
Mp2 = Ho + ls + Mg 
Up, = Mz + 6 + Hg 


A cada LOR se le asigna su factor de atenuación como 


P1> e ur 
P2 > e UP2 
P3> e 4P3 
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Las LOR atenuadas (P*) vienen dadas por una matriz diagonal. 


Py er000..0.0000Y /P1 
Po) 0 eTr200..00000 | [ P2 
Py |=|00e-"0..00000 |-| P3 
Pa) N0000..000e7r2) Ap24 


17.6.5: Inclusión de la respuesta del detector en SPECT 

El segundo "refinamiento" consiste en tener en cuenta la respuesta del detector a una 
actividad puntual que viene dada por la PSF. La cuestión es introducir la PSF en los cálculos. En 
SPECT, la PSF es una distribución de valores, que se considera de forma gaussiana, cuya 
anchura varía con la distancia entre el punto emisor y el colimador (Fig.17.6.9). En SPECT se 
considera que esta PSF engloba también la respuesta del detector, la penetración en las 
paredes de los septos,... 


detector ——Y 4—————__ colimador 


) 
$ 


Fig.17.6.9: Variación de la dispersión (PSF) con la distancia (Falcón 1999) 


punto emisor 


En PET la PSF depende, entre otros factores, de la separación respecto al centro del campo. En 

ambos casos también depende de la estructura de los detectores. La figura 17.6.10 representa 
esquemáticamente una PSF que, por regla general, se considera simétrica. La PSF indica cómo 
se reparten los fotones en función de la distancia a la perpendicular del foco emisor. Su área se 
normaliza a 1 para indicar que no introduce falsamente cuentas (ni las pierde), es decir, que 
conserva la intensidad de la fuente aunque en vez de estar concentrada en un punto ésta se 
reparte. La PSF modifica por lo tanto la distribución emitida al difuminar la actividad. Se 
describe su efecto mediante el producto de convolución. De hecho, una PSF actúa como un 
filtro de suavizado, atenuando/eliminando las altas frecuencias (Cuanto más estrecha es una 
PSF, más fidelidad respecto a la distribución objeto al permitir reproducir frecuencias más 
altas) (Puchal 2019). La figura 17.6.10 muestra una PSF modelada según una gaussiana que es 
una aproximación muy común. 


Fig.17.6.10: PSF gaussiana (Lyra ) 
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El perfil o corte de una PSF gaussiana “real “ en forma de estrella debida a la penetración de 
los septos se muestra en la Fig.17.6.11 así como se traduce en forma digital. 


Fig.17.6.11: Perfil de una PSF y sus valores digital izados (0.4, 0.2, 0.06,...) (a partir de Falcón 
2007, Cherry 2012 y Siemens) 


Si un punto se detecta como una distribución de valores (PSF) lo que se debe hacer en el 
modelado es tener en cuenta que las proyecciones proceden de fuentes puntuales 
modificadas por la PSF. La figura 17.6.12 nos indica que distintos puntos de las proyecciones 
provienen de la superposición de las PSF colindantes desplazadas, operación denominada 
producto de convolución. 


Fig.17.6.12: Superposición de cuentas debida a superposición de las PSF (Falcón 2007) 
Siguiendo el mismo ejemplo utilizado anteriormente, suponemos una imagen de 3x3 píxeles y 


una PSF de 3 puntos cuyos pesos (k1, k2, k3) suman 1 para una determinada distancia 
(Fig.17.6.13) 
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Fig.17.6.13: Aplicación de la PSF por desplazamiento (convolución) 


A partir de los valores del objeto (f1,f2,f3) se obtienen unos nuevos valores (g1,82,83) 
mediante su convolución con la PSF (k1,k2,k3) para una distancia dada. 


gl=f1-k2+f2-k3 
92=f1:-k1+f2-k2+f3-k3 
93=f2-k1+f3-k2+f4-k3 


Estas expresiones se pueden considerar procedentes del producto de dos matrices. Una 
formada por los pesos de la PSF y otro por los valores sobre los que actúan. 


k2 k3 0Ov/f1l gl 
k1 k2 k3||f2|=|g2 
0 k2 k3/1f3 93 


Vemos en este caso que mediante la PSF se "mezclan" lateralmente los valores cosa que hace 
"desparramar" los valores originales. 

Dado que los tres factores estudiados son independientes entre sí, el efecto global viene dado 
por la multiplicación de las matrices que expresan, en definitiva, cada probabilidad. Los valores 
de las proyecciones (P1,P2,P3) se obtienen utilizando los valores g1,g2,g3 en vez de los f1,f2,f3. 
Se observa que los valores finales de las proyecciones son el resultado de componer los 
distintos factores que se incluyen en el modelo. Excepto la corrección de atenuación, que 
obviamente, depende del paciente, los factores que sólo dependen del equipo, acostumbran a 
estar grabados por el fabricante en la misma gammacámara o tomógrafo con lo que se 
consigue acelerar los cálculos de la reconstrucción iterativa (Fig.17.6.14) 
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LOOK-UP TABLE 
(detector response function) 
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Fig.17.6.14: Tabla de factores de corrección en función de la distancia al colimador que son 
pregrabados en una tabla (Tsui 1988). 


La figura 17.6.15 muestra una implementación de la variación de las PSF con la distancia y 
cómo se aplica por convolución. Obsérvese como las PSF se "ensanchan"” con la distancia y 
cómo se gira la matriz que contiene la imagen a restaurar para poder aplicar las PSF 
pregrabadas (CDRF: Collimator Detector Response Function) obtenidas en fábrica siempre en 
la dirección perpendicular de la proyección y que incluyen, al ser experimentales, el 
comportamiento del detector. Se supone que las PSFs o CDRs son las mismas para cada plano 
paralelo al colimador (isoplanatismo) y además se supone que sólo dependen de la distancia 
entre el plano del punto emisor y el plano detector. 


Reconstruction Matrix 
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Fig.17.6.15: Aplicación de PSFs (Frey 2005) 


En la proyección: después de rotar la matriz, cada fila se convoluciona con una función 
gaussiana predefinida según la distancia (Fig.17.6.16). 
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Sin corrección por PSF 
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Fig.17.6.16: Aplicación de la corrección por PSF (Siemens-Flash3d, Vija 2015) 


En resumen, la corrección de la respuesta global del detector (PSF) se puede efectuar de 
distintas formas en SPECT: 

Suponiendo que para cada distancia la PSF es invariante y por lo tanto única. 

Suponiendo que es variante — La PSF varía dentro del campo de visión (UFOV). 

Suponiendo que la PSF es modelable por una gaussiana 

Determinando la PSF experimentalmente en cada equipo generando una tabla (look-up table) 

Determinando la PSF experimentalmente en fábrica y suponiéndola común para todos los 
equipos de un modelo- generando una tabla estándar como se observa en la (Fig.17.6.17). 
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Fig.17.6.17: Corrección por deconvolución con la PSF (Philips Astonish) 


17.6.6 Incorporación de la respuesta del detector en PET 

La resolución espacial en PET depende de la distancia al centro del campo. Las PSF se miden 
experimentalmente a distintos radios y se graban en forma de tabla. A partir de éstas, se 
obtiene por interpolación una estimación de la PSF en cualquier punto del campo (Fig.17.6.18). 
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Fig.17.6.18: Efecto del desplazamiento radial (GE Health Care) 


Además, la respuesta del detector (PSF) es distinta según el ángulo con el que inciden los 
fotones en el anillo de detectores (Fig.17.6.19) 


Crystals 


OL 154 704 19% 04 


PSF PSF 
Fig.17.6.19: Dependencia de la PSF según el ángulo de incidencia (MEDAMI-Siemens) 


En definitiva, la modelización se efectúa dividiendo todo el proceso de formación de imágenes 
mediante módulos que corrigen un aspecto particular. Todos ellos se aplican a partir del 
módulo básico e ineludible que representa la formación ideal de la imagen. Los otros módulos 
o factores van acercando el modelo a la “realidad”. Así, por ejemplo, Qi (1998) presenta una 
factorización para PET de la matriz de sistema como 


P= Pdet.sens x Pdet.blur x Pattn x Peeom Xx P bositron 
Siendo cada P las distintas matrices que caracterizan el efecto que describen. En esta 


factorización se incluye hasta la dispersión de posiciones del punto de aniquilamiento 
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de los positrones (P positron) además de la geometría, atenuación, emborronamiento por 
PSF, variación de la sensibilidad de los detectores. 

Tanto en PET como en SPECT la factorización permite activar o desactivar las 
correcciones de forma fácil. Se puede decir que sobre el núcleo que es la matriz que 
describe la geometría (T. de Radón) las otras son capas que se incluyen o no en función 
de la finalidad de cada adquisición (p.e. “cuantificación” o sólo visualización) debido al 
tiempo de cálculo que alguna de ellas requiere. 
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18: Reconstrucción tomográfica. Resolución del problema 


Reconstruir significa obtener una distribución f(x, y) a partir de sus proyecciones, es decir, de 
su sinograma. Existen distintos métodos para resolver este problema. Observar que tanto en 
SPECT como en PET se emplean fundamentalmente los mismos métodos. Aquí se describen 
las dos formas más extendidas de reconstrucción. Una, que consiste en invertir la 
transformación de Radon y que se denomina retroproyección filtrada (Filtered Back Projection- 
FBP) que es un método directo (analítico). La otra forma se denomina iterativa y su 
fundamento es totalmente distinto de la FBP puesto que se basa en reproducir las 
proyecciones mediante modelos matemáticos, cosa que permite tener en cuenta 
directamente las degradaciones como la atenuación en el paciente o la resolución espacial. 


18.1 Reconstrucción analítica. Retroproyección filtrada 


La transformación de Radon es, para decirlo brevemente, la forma matemática de decir que el 
valor de cada punto de una proyección es la suma de todas las actividades, dentro del 
paciente, que están alineadas con este punto. Su inversión consiste en "hacer marcha atrás", 
es decir, a partir de la suma (integral) estimar los "sumandos" que la han generado. 


18.1.1 Retroproyección: 

Una primera aproximación consiste en retro proyectar, es decir, en asignar a todos los puntos 
de una recta con ángulo 6 el valor de la proyección correspondiente a la posición t valores que 
se obtienen del sinograma”. La implementación de la retroproyección viene dada por 


Ng 
Z 1 
F00y) ==» PlOusti) +48 
01 


siendo A el incremento angular entre dos ángulos sucesivos, 0, el ángulo de la proyección k, 
No el número de proyecciones y t, la posición dentro del vector proyección ”. Se emplea 4 
para indicar que es una aproximación. La retroproyección simple no es la transformación de 
Radon inversa. 


180? 


po. 
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Fig.18.1.1: Base de la retroproyección 


96 2 iz ' 

Corresponde a observar un objeto haciéndolo girar, o movernos alrededor de una escultura para 
tener una idea de su volumen. 
97 A A z 

Recordar que t=xcos0+ysen6. t, es la forma discreta debida al empleo de matrices/vectores. 
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Ejemplo: Supongamos que en una sección o corte existen 4 fuentes radiactivas puntuales que 
se detectan mediante 8 proyecciones (una cada 45%) con un equipo de SPECT (Lo mismo 
ocurriría en PET sin formar las imágenes "intermedias"). Las proyecciones generaran un 
sinograma cómo se puede ver en la figura 18.1.2. 


0 450 90 
1 . o. o... s 
SPECT 
ha p IO pda 11 cn 
ES 5 1359 180 225 - e 
! - ad ds + => 180 
135 
90 
: o o Me Hs 
o 2708 315 


sinograma 


X 


l: imágenes, P: proyecciones 
Fig.18.1.2: Obtención de un sinograma. |: imágenes de SPECT P: Proyecciones SPECT y PET. 
A partir del sinograma se aplica la retroproyección según el esquema de la figura 18.1.3. Sobre 


una matriz vacía se superpone cada valor según el ángulo a lo largo de toda la línea recta 
correspondiente.. 


4S 902 


y 


Fig.18.1.3: Retroproyección a partir del sinograma 


El resultado final es una imagen con la localización de las fuentes pero emborronada como se 
observa en la figura 18.1.4. Esta estimación de un punto de la distribución original no es más 
que la acumulación de las proyecciones sin ningún tratamiento previo. 
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| 


Perfil objeto original Perfil objeto retroproyectado 


Artefacto en estrella por pocas proyecciones 


Fig.18.1.4: Emborronamiento de la reconstrucción por simple retroproyección (a partir de 
Dubois 1998) 


18.1.2: Filtrado 

Este emborronamiento proviene de utilizar una suma, alrededor de cada punto, de unas rectas 
(en coordenadas polares). Toda suma o promedio modifica el perfil de cuentas al 
reducir/eliminar las altas frecuencias que definen los bordes "tajantes" de las líneas. Es un 
mecanismo idéntico al suavizado por promedio ponderado (Puchal 2019). Esta pérdida de 
nitidez es tal que a medida que la distancia aumenta desde cada punto (con r), el número de 
líneas (N) por unidad de longitud de la circunferencia que se cruzan con ella va disminuyendo 
(N/2r) y por lo tanto las cuentas disminuyen con la distancia como 1/r. Además, al 
superponer líneas de actividad aparecen artefactos en forma de estrella que no corresponden 
a ninguna fuente radiactiva. 

La aparición del emborronamiento en todos los puntos "pseudo- reconstruidos" hace que deba 
aplicarse un tratamiento global que limpie el efecto del (1/r) y para ello se utilizan 
herramientas basadas en la representación frecuencial obtenida por la transformada de 
Fourier”. Una de sus propiedades es el teorema de la sección central por el que la 
transformada de Fourier (TF) de una distribución bidimensional (desconocida-f(x,y) ) se puede 
obtener a partir de las TF de sus proyecciones (TF del sinograma por filas), es decir, una TF para 
cada ángulo. Una vez obtenidas, se disponen circularmente alrededor de la frecuencia O (valor 


medio). 
|M de 
Step 2 
Rearrange rc 


Fig.18.1.5: Reconstrucción por Fourier (A partir de Wikipedia 2021) 


8 A A . . . .. Y . 

La transformada de Fourier permite obtener directamente la distribución reconstruída gracias al 
teorema de la sección central. No obstante, esta solución presenta problemas en la zona de altas 
frecuencias por la que no se aplica directamente en Medicina Nuclear. 
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El paso de un sistema de coordenadas cartesiano (0,r) empleado en el sinograma a uno polar 
(0,v) en la disposición circular de las TF de las protecciones comporta multiplicar la TF así 
obtenida por el valor absoluto de la frecuencia v”. De aquí se deduce que disponiendo 
circularmente las TF de la proyecciones multiplicadas por v se obtiene la TF de la imagen que 
se quiere reconstruir. La multiplicación por v significa aplicar un filtro de frecuencias tal que la 
ganancia (g) varía como la frecuencia (g=v). Aplicando la TF inversa se obtiene la distribución 
f(x y). 

Otra forma de proceder consiste en hacer primero la transformada del sinograma por filas , y 
aplicar la multiplicación por v (rampa) en una segunda fase (Fig.18.1.6). 

1 I 


v 0 v 


Transformada de Fourier del Transformada de Fourier del 


sinograma por filas sinograma por filas multiplicado por v 


Fig.18.1.6: Imágenes de las transformadas de Fourier (a partir de Dubois 1998) 


A partir de esta última se obtiene la TF disponiendo las filas circularmente y de ésta se calcula 
la TF. 

Otra forma más de proceder es aplicar la TF inversa en cada fila (de la TF filtrada) con lo que se 
obtiene un sinograma filtrado (Fig.18.1.7) el cual, mediante la retroproyección simple descrita 
anteriormente, produce el resultado deseado. De hecho se filtra primero y después se 
retroproyecta. 


Fig.18.1.7: Obtención del sinograma filtrado y retroproyección posterior (a partir de Dubois 
1998) 


% Esto se debe al jacobiano del cambio de coordenadas. 
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Hay que mencionar que debido al filtrado, el nuevo sinograma posee valores negativos 
alrededor de sus valores centrales que son los responsables de compensar "lo añadido" que 
emborronaba la imagen primitiva (Fig.18.1.8). 


Señal original 


A 


Señal filtrada por rampa 


e 


Valores negativos 


Fig.18.1.8: Efecto del filtrado en dos perfiles de cuentas (A partir de Dubois 1998) 


De forma cualitativa podemos considerar que una imagen está formada o descrita por 
frecuencias bajas, medias y altas. El fondo y las variaciones suaves (responsables de los 
emborronamientos) se sitúan en las bajas frecuencias y los bordes en la zona de altas 
frecuencias (Fig.18.1.9). Al aplicar un filtro de rampa, se incrementan las altas frecuencias (sub 
imagen A) y se atenúan las bajas frecuencias (sub-imagen B) consiguiendo una reconstrucción 
global correcta (sub imagen G). La imagen de bajas frecuencias sería la procedente de la 
retroproyección. La imagen de altas frecuencias posee valores negativos (círculos negros) que 
sirven para "recuperar" los bordes. 


rampa “g=v" 


Fig.18.1.9: Imagen (G) se compone de imágenes de baja frecuencia (B) y de alta frecuencia (A) 
(a partir de Bruyant 2002) (g es la ganancia del filtro y v la frecuencia) 
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La figura 18.1.10 es un excelente resumen de la retroproyección filtrada. En ella se muestra 
como se aplica el filtro a cada “rayo” antes de reproyectarlo. Se observa que alrededor del 
punto que se quiere reconstruir hay un “vacío” que corresponde a los valores que se irán 
compensando para eliminar el emborronamiento. 


a J La 
/ 


Backprojection 
of filtered 
profilo at 0” 
across image 
matrix 


Filtered backprojection after 
2 angles 4 angles 256 angles 


sj 


Fig.18.1.10: Retroproyección filtrada -resumen (Cherry 2012) 


Una alternativa al empleo explícito de la transformada de Fourier consiste en aplicar el filtro 
de rampa (p) directamente a las proyecciones mediante el producto de convolución y después 
reproyectar (Fig.18.1.11 ) ya que existe una total equivalencia entre filtrar en el espacio 
frecuencial o en el directo (Puchal 2019). 


Fig.18.1.11: Aplicación del filtro de rampa para eliminar el emborronamiento por convolución. 


Por ejemplo, el ordenador SOPHY (Sopha Medical) utilizaba la versión directa de los filtros en 
vez de pasar al espacio frecuencial cómo ocurría en los equipos MicroDelta de Siemens. El que 
un fabricante escogiera un u otro método dependía básicamente de la capacidad y velocidad 
de cálculo de sus ordenadores. El MicroDelta disponía de un procesador gráfico muy potente 
que descargaba la CPU de las tareas de tratamiento de imágenes que era mucho más lenta. El 
equipo SOPHY empleaba un procesador estándar y un lenguaje de programación más 
sofisticado que el MEDICAL de Siemens. El tiempo final en ambos equipos era del mismo 
orden. 
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Un ejemplo de perfusión cardíaca con *TI se muestra en la figura 18.1.12 antes y después de 
aplicar un filtro de rampa (cortesía de Sopha Medical). 


RETROPROJECCIÓN-- FILTRADA 


d E 


Fig.18.1.12: Ejemplo clínico del efecto de aplicación del filtro de rampa 


Hay que observar que si el objeto no tiene ruido, el método de la retroproyección filtrada es 
exacto, es decir, se reconstruye el objeto exactamente. 


18.1.3: Reducción del ruido-Post filtrado 


Como ocurre siempre en medicina nuclear, el ruido es importante, el filtro de rampa 


incrementa linealmente la amplitud de las frecuencias por lo que hace aumentar la proporción 
de ruido respecto a la información de interés diagnóstico (Fig.18.1.13) 


Espectro original 


Amplitud 


Nivel de ruido “post” 
_ rampa 


<- Espectro “post” rampa 


Nivel de ruido original 


Frecuencia 


Zona enmascarada por el ruido “amplificado” 
Fig.18.1.13: Amplificación del ruido debido al filtro de rampa 


Esto obliga a emplear un filtro que haga disminuir la amplificación en la zona donde el ruido es 
más importante que la señal (Fig.18.1.14) conservando la zona de interés (filtro paso-baja) 


Filter: | butterworth Filtro paso-baja 


e 


order7 Espectro “post"rampa 


Amplitud 


- 
cutoff 0.50 


Frecuencia 
Zona enmascarada por el ruido “amplificado? 


Fig.18.1.14: Aplicación de un filtro de Butterworth al espectro "amplificado". 
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La figura 18.1.15 muestra el efecto de aplicar un filtro paso-baja a unos cortes reconstruidos 
con FBP. Sin éste las imágenes carecen de valor diagnóstico. 


FILTRO 


Fig.18.1.15: Aplicación de un filtro paso baja a una reconstrucción con FBP. 


En la literatura del tema se exponen repetidamente los mismos filtros (ver Puchal 2019). 
Algunos de estos se presentan en la Fig.,. 18.1.16 con sus expresiones matemáticas. 


Ramp: H(k) =1k 1 
2Reutot 


Shepp-—Logan : H(k) = pi 
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Fig.18.1.16: Distintos filtros empleados en la retroproyección filtrada (Cherry 2012). 


18.2: Reconstrucción iterativa 


Consiste en resolver un sistema de ecuaciones de gran tamaño. Por ejemplo, un estudio que 
utilice matrices de 128 x 128 y 128 proyecciones implica resolver un sistema de 2097152 
ecuaciones y con el mismo número de incógnitas. Su resolución directa es impracticable por lo 


que se recurre a métodos iterativos. 
Los métodos iterativos se basan en buscar una solución al sistema de ecuaciones que de 


forma matricial abreviada se expresa como 


p=Rf 
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En la que p es el vector de las proyecciones (ver capítulo 17), R la matriz del sistema que 
modela la formación de las proyecciones a partir de f que es la distribución de actividad del 
corte que se pretende obtener?*”, 

La reconstrucción iterativa se basa en partir de una estimación inicial de f(x,y) que puede ser 
una matriz tal que todos sus elementos valgan, por ejemplo, 1 o O. También puede ser una 
imagen obtenida mediante retroproyección filtrada (FBP). De esta primera imagen, 
normalmente indicada como f%, aplicando la matriz R se obtienen unos valores p” que 
corresponden a las proyecciones que se obtendrían si el objeto fuera f%. Entonces se 
comparan estas p* con las obtenidas experimentalmente y de esta comparación se calculan los 
factores de corrección que se deben aplicar a los valores de f” para hacer que en conjunto las 
p! se parezcan al máximo con las p experimentales, formándose de esta forma una primera 
iteración f'. Este proceso se va repitiendo hasta conseguir que las proyecciones calculadas se 
correspondan con las experimentales (según algún criterio). Debido al ruido esta 
compatibilidad no significa igualdad. Se obtiene una estimación de la solución. La figura 18.2.1 
muestra el esquema básico de los métodos iterativos. Recordar que todas las proyecciones de 
un corte forman su sinograma por lo que es equivalente emplear una expresión u otra. 


inicial 
Cálculo de las Aplicación 
pl proyecciones de las 
rectificaciones 


Comparación Cálculo de las 
con adquisición rectificaciones 


Reconstrucción iterativa 


SI 


Estimación 
final 


Fig.18.2.1: Esquema básico de los métodos iterativos de reconstrucción tomográfica. 


Existen distintos métodos iterativos, diferenciándose en la manera de comparar y en la forma 
de modificar una estimación (f”) para generar la siguiente f”**. El magnífico artículo de Bruyant 
(2002) presenta un ejemplo (Fig.18.2.2) en el que se muestra cómo mediante el sistema ART 
(Algebraic Reconstruction Technique) se consigue calcular los valores de una f(x,y) de 2 x2 
píxeles. Este método se emplea en el ejemplo por la sencillez de su fórmula de recurrencia que 
consiste en añadir a cada estimación el promedio de las diferencias entre los valores medidos 
(gi) y los calculados (Ef) en cada iteración k como indica la expresión presentada en el punto B 
de la figura. El punto A presenta el problema (hallar f,, f,, f3, fa) a partir de los valores de sus 
proyecciones a 0%, 45%, 90% y 135%. El punto C muestra las estimaciones que se obtienen a 
partir de la estimación inicial en la que todos son O. El punto D las que se obtendrían con la 
segunda estimación (iteración) y la tercera (E) muestra ya el resultado correcto (F). 


190 Las letras en negrita representan los vectores, p.e., p = (p(1),p(2),..,p(N)) 
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Fig.18.2.2: Esquema de cálculo iterativo en reconstrucción tomográfica mediante ART (Bruyant 
2002) 


18.2.1: Método-MLEM 

El método de reconstrucción iterativa más empleado en Medicina nuclear es el llamado MLEM 
cuyo nombre proviene de la contracción de "Maximum Likelyhood" y de "Expectation 
Maximization". Esto significa que consta de dos partes. La primera “ML” se emplea para 
introducir el carácter aleatorio de la desintegración radiactiva y el segundo “EM” se utiliza 
para resolver las expresiones que la parte “ML” genera. 


18.2.2: Maximum Likelyhood-ML 

Los valores de las proyecciones (sinogramas) proceden de una sola medición de variables 
aleatorias y por lo tanto la distribución de actividad f que se calcule dependerá de aquella 
medición particular, teniendo la seguridad de que un sinograma obtenido unos instantes 
después llevaría a otra solución y de no haber posibilidad de repetir un gran número de 
adquisiciones. La cuestión entonces es obtener una expresión que tenga en cuenta la 
probabilidad de obtener determinada medida p en función del valor "verdadero" f. Por ello, el 
propósito del método ML es encontrar una estimación f que permita generar un sinograma 
que tenga la máxima verosimilitud ("Likeyhood"), esto es, determinar la imagen que tenga la 
máxima probabilidad de generar las proyecciones experimentales p. Esta probabilidad 
condicional se expresa como 


L(f) = Prob (pIf) 


que se lee como la probabilidad de p dada f. 

Al tratarse de un recuento radiactivo se supone que las distintas medidas de la actividad en los 
elementos radiactivos del objeto f(f) siguen una distribución de Poisson la cual establece la 
probabilidad de que se obtenga una medida particular f(j) a partir del valor medio de la 
actividad f (j), valor que se toma como valor verdadero. 

Un valor determinado f (j) tiene una probabilidad de ser emitido que viene dada por 
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TONO 
Prob(f()) = A 


según la expresión de la distribución de Poisson. 

Los fotones emitidos por un elemento “j” tienen a su vez una probabilidad prob(p(i)) de ser 
detectados en un bin "i” de alguna proyección. Ahora bien, f(j) y prob(p(i)) están 
conectados entre sí mediante el equipo detector (modelo), para ser más exactos, a través de 


los valores r;¡ del operador R que da la probabilidad de que un fotón emitido en la celda “j” se 
cuente en el bin "i”. El valor esperado (promedio) $(i) de cada bin viene dado por 


M 
5 => mf0 


j=1 


siendo M= dim x dim. Los recuentos de los bins siguen también una distribución de Poisson (de 
hecho es lo que se detecta) por depender linealmente de los F (7), con lo que un determinado 
valor p(i) tendrá por probabilidad 


AO 

rob(p(D) =e 20,22 
prob(p(i)) Y 
Al ser las detecciones independientes entre sí hace que la probabilidad "conjunta", que 
expresa la verosimilitud, sea el producto de las probabilidades individuales 


N 
Ñ das BOO 
ia | |: did p(i)! 


Siendo N el número de bins. La dependencia con el equipo detector y el objeto a estimar se 
hace a través de B(i). L(f) expresa la probabilidad de detectar p(i) en el supuesto que los 
fotones sean emitidos como f (]) . 

Buscar los valores de f(j) que hacen máxima la verosimilitud es complicado. No obstante, 
estos valores máximos, debido a la naturaleza multiplicativa de esta expresión, son los mismos 
que los de su logaritmo, por lo que estos valores se derivan a partir de ln L(f) al convertir el 
producto en suma y eliminar la forma exponencial. 

Existen distintos métodos para maximizar InL(f). El más empleado para reconstruir las 
imágenes de SPECT y PET (y también en CT) es el EM (Expectation Maximization). Este método 
constituye la base sobre la que se estructura el método iterativo conocido como MLEM. La 
parte “EM” es la que especifica cómo es el cálculo de las rectificaciones y cómo se aplican. 


18.2.3: Expectation Maximization- EM 

El método EM consta de dos pasos. En el primero se calcula la “E” (el valor esperado 
"expectation") usando una estimación "momentánea" de la imagen que queremos determinar 
y que denominamos f". Como probabilidad se emplea la probabilidad condicionada ln L(f) 
que, como se ha visto, utiliza los valores de $(i) deducidos de las f*(j) y los valores 
experimentales p(1). 
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064%) = El Lip, f*] 


10% El valor esperado de un valor es el producto de este valor por su probabilidad. 
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En el segundo paso se maximiza este valor esperado respecto a Je . La maximización 
proporciona una nueva estimación de la imagen que son los valores (arg) que hacen máxima 


Q. 


f** =argmax, QU) 


De esta forma se obtiene la fórmula de recurrencia para cada elemento de f*+1 


eds N . 
pe) = 0) Ys, Pp) 
p=1 


ari E PO 


siendo 
M 


5o=) mf 


l=1 


18.2.3: Combinación de ML y EM 

Sustituyendo la definición de p* (1) en la formula de recurrencia se obtiene la expresión 
estándar del método MLEM al considerar que todos los valores de FG son mayores O 
iguales a cero. 


FE) a PO. Ni . p(0) 
i=1 


¡=1 YU] de rij-f*9) 


Este algoritmo (siguiendo Bruyant 2002) puede verse como un conjunto de sucesivas 
p(i) 
pe) 
medidas y el valor medio de las estimadas en el bin i. 


N ; 
a PUN 
AO) 


proyecciones y retroproyecciones. El cociente es la relación entre las proyecciones 


El sumatorio es la retroproyección de estos factores (hacia la imagen f) para el pixel j (al sumar 
para ¡i). Como esto se aplica píxel a píxel, se puede decir que la imagen'*? = imagen ' 
-retroproyección normalizada de las proyecciones experimentales divididas por las 
proyecciones calculadas a partir de la imagen!. El factor de normalización es 1/ Ud rij que se 
incluye para asegurar que el número de cuentas se conserve. 

La suma que aparece en la expresión f**l(j) es la aplicación del operador de 
retroproyección*”, Con el operador proyector R se obtienen las proyecciones estimadas p* a 
partir de los valores supuestos de la imagen qe Con el operador retroproyector R'se 
obtienen los valores estimados de la imagen a partir de las proyecciones. 

De forma compacta, se expresa como 


pu E fe. RT [P 51] 


102 . A sa 2d: A e 
La diferencia entre proyección y retroproyección se basa en canviar el orden de sumación de los 


índices o, utilizar la matriz traspuesta conservando el mismo orden. 
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Esta expresión indica que la imagen obtenida en una iteración es igual a la imagen de la 
iteración anterior modificada mediante unos factores de corrección obtenidos por la 
retroproyección de un error que es el cociente entre los valores medidos (p) y los valores 
calculados ( $). La figura 18.2.3 muestra cómo se estructura la iteración basada en el MLEM. 
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Fig.18.2.3: Iteración con MLEM (derivada de Grupen 2012) 


La sucesión de los dos pasos se va repitiendo hasta la convergencia. En este contexto de 
imágenes nucleares sujetas a ruido, el criterio de convergencia se ajusta de modo que no 
existan variaciones importantes en el objeto y que los cambios se deban solo a que se 
reconstruye el ruido (que se considera superpuesto a la imagen ideal f). 

Es interesante observar la relación matricial entre proyección R y retroproyección R”. La 
proyección consiste en obtener las cuentas en un bin (Pi) a partir de todos los píxeles de la 
imagen (f7) que contribuyen a esta suma. Esta contribución viene modelada por los valores de 
la matriz de transición (r;;) ya que éstos dan la probabilidad de que un fotón emitido en " fj" 
contribuya al bin "Pi " como se ha visto en la figura 17.6.2 del capítulo anterior. 


P1 1,14,728,3N1,441, 51,6%, 711,871 9 f3 
p2 Y2,172,272,372,412,572,6Y2,712,872,9 f4 
73,173,273,373,473,573,673,773,873,9 f5 


Pr . 
Y24,1724,2724,3724,4 -"-Y24,8724,9 ja 


La retroproyección consiste en obtener los valores de los píxeles (£j) que han dado lugar a las 
proyecciones (Pi) (Fig.18.2.4). 
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Fig.18.2.4: Esquema de la retroproyección 


La forma matricial se expresa como el operador aplicado a las proyecciones para generar los 
valores de la imagen ("tirar hacia atrás las proyecciones") que corresponde al operador R”. 


f1 

f2 

r1,1r2,1r3,1r4,1...124,1 P1 f3 
r1,212,213,274,2...r24,2 P2 fe 
r1,3r2,3r3,3r4,3..r24,3 || P3 |=| f5 
E Pl f6 
r19r2,9r39r49..r24,9 P24 el 
fe 

f9 


La figura18.2.5 muestra cómo el sinograma calculado a partir de las imágenes estimadas va 
pareciéndose al adquirido a medida que aumentan las iteraciones (de 1 a 4). 
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Sinograma Sinograma Cálculo Sinograma | Imagen 
calculado adquirido rectificaciones rectificado | estimada 
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Fig.18.2.5: Variaciones en las iteraciones iniciales de una reconstrucción de un SPECT real. 
El proceso MLEM converge lentamente cómo se observa en la figura 18.2.6 que corresponde a 
un maniquí numérico típico de control en PET y SPECT, sin ruido. A simple vista no se detectan 


diferencias entre la imagen reconstruida y el original a partir de las 128 iteraciones. Hay que 
destacar como el emborronamiento va desapareciendo al aumentar el número de iteraciones. 


1 2 Z 8 16 


32 64 128 256 Original 


Fig.18.2.6: Reconstrucción de un maniquí sin ruido mediante MLEM (Grupen 2012) 


Es muy interesante analizar las curvas presentadas en la figura 18.2.7 obtenidas por simulación 
numérica de un maniquí digital de cerebro de Hoffman con ruido. La curva superior muestra 
como el "error" (desviación cuadrática media normalizada) varía con las iteraciones. Este error 
se conoce perfectamente al conocerse el "objeto" original sin ruido. Se observa cómo 
disminuye fuertemente en las primeras iteraciones hasta alcanzar un mínimo hacia la iteración 
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número 30 para después aumentar significativamente debido a la reconstrucción del ruido que 
hace que se pierda la información sobre el maniquí al disminuir la relación entre señal y ruido. 
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Fig.18.2.7: Variación del error y de la verosimilitud para un maniquí de Hoffman con las 
iteraciones (a partir de Gaitanis 2009) 


La figura de la parte inferior muestra el proceso de maximización de la verosimilitud con las 
iteraciones. Se observa cómo ésta se incrementa rápidamente en las primeras iteraciones 
alcanzando la estabilización también a las 30 iteraciones. El incremento de iteraciones no 
aporta mayor "parecido" ya que lo que se reconstruye a partir de estas 30 iteraciones son las 
alteraciones producidas por el ruido de mucha menor importancia que las necesarias para 
reconstruir el objeto. Un buen ejemplo con una imagen real se muestra en la figura 18.2.8 que 
corresponde a un corte de perfusión cerebral de PET con *F-FDG. 


k=4 k= 16 k= 64 
Fig.18.2.8: Variación de la imagen reconstruida en función del número de iteraciones k 
(Grupen 2012) 


18.2.5: Filtrado posterior 

La figura 18.2.9 muestra el efecto de aplicar un filtro de Gauss de distinta anchura (FWHM) a 
una exploración de PET como se emplea usualmente para reducir ruido cuando la imagen es 
demasiado ruidosa, 
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FWHM = 2 mm FWHM = 4 mm FWHM = 6 mm 


Fig.18.2.9: Aplicación de un filtro de Gauss de suavizado progresivo (Grupen 2012) 


Se comprueba que, a pesar de perder algún detalle de poca importancia, el filtrado hace visible 
la zona de frecuencias de interés diagnóstico. Los ordenadores actuales permiten “pasarse” de 
iteraciones y luego reducir el ruido provocado por el exceso de iteraciones. Observar que la 
imagen obtenida después de aplicar un filtro de 4mm de FWHM equivaldría a unas iteraciones 
alrededor de 16 (ver figura anterior 18.2.8). 

Es importante tener en cuenta que la aplicación de un filtro tipo Gauss, reduce la resolución 
espacial de las imágenes, es decir, la empeora al combinarse la resolución espacial obtenida 
por la reconstrucción con la FWHM del filtro. 


FWHMcota = |FWHM? + FWHME ¡ero 


reconstrucci ón 


La figura 18.2.10 muestra como varía la resolución total o efectiva al suavizar mediante un 
filtro de Gauss las imágenes de una línea reconstruidas en PET al considerar que la FWHM 
obtenida por la reconstrucción es la intrínseca del equipo. 
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Fig.18.2.10: Dependencia de la resolución con el post-filtro (Skretting 2010) 
18.3 Aceleración de MLEM por subconjuntos ordenados-OSEM 
El método MLEM converge muy lentamente hacia una estimación de la imagen reconstruida 


(Fig.18.3.1), lo que le hacía de difícil aplicación en la clínica. Las iteraciones eran lentas y por 
otro lado no había un criterio estandarizado para detener el proceso. 
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20 25 40 60 
Fig.18.3.1: Imágenes reconstruidas mediante MLEM en función del número de iteraciones. 


En 1994 se publicó un método de aceleración denominado OSEM que se ha convertido en el 
método de rutina en Medicina nuclear tanto en PET como SPECT (Hudson 1994). El método 
tiene dos aspectos encadenados. 

1: Descomponer el conjunto de proyecciones (60, 64, 120, 128,...) en subconjuntos (subsets) 
ordenados o agrupaciones de proyecciones de manera que aporten el máximo de 
información angular distinta, es decir, lo más separadas y además simétricas. La figura 18.3.2 
muestra un ejemplo con 8 proyecciones a partir de la cual se obtienen 4 subconjuntos de 2 
proyecciones y 2 subconjuntos de 4. 
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S¡=1,5 S,=2,6 S¿=3,7 S¿=4,8 
S=1,2,3,4,5,6,7,8. —> 
S,=1,3,5,7 S,=2,4,6,8 


Fig.18.3.2: Descomposición de las proyecciones en subconjuntos ordenados (a partir de Hutton 
1996) 


2: Descomponer la iteración en “sub-iteraciones” restringidas a cada subset y la solución 
obtenida en cada una de estas "subiteraciones" se utiliza como entrada de la siguiente “sub- 
iteración” como se esquematiza en la figura 18.3.3 en la que p” simboliza las proyecciones 
calculadas a partir del subset n. 
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Iteración 1 Iteración 2 


Fig.18.3.3: Esquema de las iteraciones descompuestas en sub-iteraciones 


MLEM, emplea siempre f' en toda la primera iteración, f' en la segunda,... en cambio, con este 
método de aceleración (OSEM) sólo se emplean en cada subiteración las proyecciones en 
principio más distintas por lo que los cambios generados en cada subconjunto (Sn) entre sub- 
iteraciones serán mayores que si se utilizan las proyecciones sucesivas como ocurre en el 
MLEM estándar. 

La expresión matemática de la recurrencia tiene la siguiente forma, en la que se observa cómo 
el sumatorio principal de la retroproyección de los "errores" se extiende a los subconjuntos 
(Sn) pero el cálculo de las estimaciones de las proyecciones se extiende a todos los datos (M). 


Sn 
i) 
k+n+1(iy — fkinfri. Pa) 

OE RODEA arras py 

i=1 J 
En este método se utilizan dos parámetros, el número de subsets o subconjuntos y el número 
de iteraciones. El factor de aceleración viene dado por el número de subsets. El número de 
iteraciones en MLEM equivalente para alcanzar el mismo nivel de verosimilitud es el número 
de subsets por el número de iteraciones en cada subset. En la figura 18.3.4 se observa como al 
doblar el número de subsets (de 4 a 8) se divide por 2 el número de iteraciones necesarias 
para alcanzar el mismo nivel que el MLEM con 16. 
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iteration 
Fig.18.3.4: Comparación de velocidad de convergencia de MLEM y OSEM (a partir de IAEA 
2014) 


La determinación del número de subsets e iteraciones se determina por observación visual del 
resultado de distintas combinaciones. No obstante, la variación del contenido frecuencial de 
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las imágenes reconstruidas se puede utilizar como criterio para fijar el número de iteraciones y 
subsets para estudios estandarizados ya que basta reconstruir hasta que el ruido sobrepasa la 
señal. La figura 18.3.5 muestra los espectros completos al aumentar las iteraciones y el detalle 
de la zona de señal. 
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Fig.18.3.5: Efecto de cambio de número de subsets manteniendo el número total de 
iteraciones (a partir de Ekman 2004) 


Se observa cómo al variar el número de subsets (de 1 subset a 16 subsets) cambia muy 
ligeramente el espectro, alteración que no se traduce en las imágenes correspondientes al 
mantenerse el número equivalente de iteraciones por MLEM (Fig.18.3.6). Por lo tanto, fijadas 
unas iteraciones mediante el espectro (32 en este caso), basta con utilizar el mayor número de 
subsets para acelerar la reconstrucción. 
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Fig.18.3.6: Invariancia de las reconstrucciones con el número de subsets (Ekman 2004) 


La importante mejora de los ordenadores dedicados a medicina nuclear ha hecho que se ¡tere 
"más de lo necesario" para después aplicar un filtro de tipo Gauss o Metz. 


18.4: Corrección de la dispersión Compton en la reconstrucción tomográfica 


La dispersión Compton originada en el paciente presenta grandes dificultades para su 
corrección en el medio clínico. Existen numerosos trabajos en la literatura para incorporar 
algún tipo de corrección. El gran problema está en el coste computacional para simular 
mediante el Método de Montecarlo la dispersión basada tanto en las imágenes de 
coeficientes de atenuación cómo en las imágenes estimadas en cada iteración. 
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La información proporcionada por los tres mayores fabricantes de gammacámaras indica que 
dos de ellas (GE Healthcare y Siemens) emplean básicamente métodos basados en la doble y 
triple ventana. Philips, dice emplear el método ESSE en su método de reconstrucción Astonish. 
Este método “Effective Scatter Source Estimation “ajusta la contribución del scatter en función 
de las imágenes que se van reconstruyendo mediante un kernel o núcleo (función de 
dispersión de los fotones debido al efecto Compton (el equivalente de una PSF debido al 
scatter) pre calculado por Montecarlo que simula el scatter generado por un punto en un 
medio uniforme teniendo en cuenta el mapa de atenuación (que refleja la densidad de 
electrones) del medio (Fig.18.4.1). 


A: photo peak events; B: scatter events 


Fig.18.4.1: Esquema de corrección de la atenuación ESSE (Philips 2005) 


La inclusión del término de dispersión en la expresión iterativa de MLEM da lugar a la 
expresión en la que se observa la estimación del scatter $(f) al considerar que los fotones 
dispersados se suman a los directamente detectados para obtener las estimaciones de las 
proyecciones 


N 
A PP p(i) 
RS 2,1 ¡ari A +0] 


18.5 Inclusión del tiempo de vuelo (TOF) 


Los tomógrafos PET con suficiente resolución temporal, es decir, capaces de situar cada 
aniquilación en un cierto entorno de la línea de respuesta (LOR), pueden incorporar esta 
información en el proceso de reconstrucción. Si no se dispone de esta información, cualquier 
punto de una LOR es equiprobable (Fig.18.5.1). Si se dispone de ella, en forma de curva de 
probabilidad de Gauss, en determinadas situaciones (pacientes corpulentos) permite mejorar 
la relación señal/ruido de las imágenes y aumentar la detectabilidad de pequeñas lesiones. 
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Fig.18.5.1: Inclusión del TOF (Vanderberghe 2016) 


La posición de la aniquilación respecto al centro del campo del tomógrafo viene determinada 
por la diferencia de tiempos At en la detección entre los 2 detectores que forman la LOR 


Las fluctuaciones en la determinación de At hacen que la distribución de probabilidad del 
punto de aniquilación se modele según una distribución gaussiana de centro en la posición v y 
cuya FWHM depende de la incertidumbre en el cálculo de los tiempos de llegada a cada 
detector (dependencia, por ejemplo, con la profundidad de interacción en el cristal -DOI) 
(Fig.18.5.2) y que debe ajustarse según la resolución temporal de cada tipo de tomógrafo. 


Fig.18.5.2: Dispersión de la localización debido a la diferencia de tiempo (Vanderberghe 2016) 


Esta distribución constituye el kernel o núcleo que se debe introducir en el modelo para hacer 
la corrección por TOF. A la matriz que describe el sistema se debe añadir una nueva dimensión 
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que incorpore la probabilidad derivada del TOF (r;; = T;¡p ) siendo b el Índice para la nueva 
dimensión debido al bin del TOF. Según esto la expresión de la verosimilitud suponiendo que 
sigue una distribución de Poisson es 


Dip = Y Ti * f + dp + Sjp 
L 


donde aj, tiene en cuenta la corrección por coincidencias aleatorias y S;p el término para 
tener en cuenta las cuentas dispersadas por Compton. Los valores 7T;¡y se obtienen 
multiplicando los valores 7¡; por unos pesos Ww;;y, que provienen de la distribución de 
probabilidad gaussiana centrada en la posición deducida del TOF como se ilustra en la figura 
18.5.3. La anchura de cada intervalo de los valores del TOF (Av;) es debida a la incertidumbre 
en el tiempo de detección. 


Valoresde TOF discretizados “b” 


Centro del tomógrafo 


Posición estimada por TOF 
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d, (5 j 

Pixel “5” 


Fig.18.5.3: Obtención de los pesos debidos al TOF (a partir de Filipovi 2019). 


A partir de aquí se obtiene la expresión de recurrencia como 


N 
k+1y — fk( 5. JA Pib 
A Qro ea rijb [FEO +5, + po] 


La matriz que modela de forma completa el PET se considera factorizada como: 


R=Asens-Ablur-Aaten:Ageom-Atof-Apos 

siendo 

Asens: sensiblidad de cada LOR (m.diagonal) 

Ablur: resolución del detector con distancia radial 

Aaten: coeficientes de atenuación (m.diagonal) 

Ageom: relación geométrica entre el emisor y la LOR 

Atof: modela la resolución temporal (TOF)-gaussiana 

Apos: modela el alcance/rango de los positrones 
En el SPECT la factorización es más sencilla 


R= Asens - Ablur- Aaten. Ageom 
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siendo 
Asens: eficiencia del detector 
Ablur: resolución del colimador con la distancia (CDR) 
Aaten: coeficientes de atenuación 
Ageom: relación geométrica entre el emisor y la proyección 


18. 6: Corrección del efecto de volumen parcial 


La baja resolución espacial de los detectores provoca cambios en la distribución de la actividad 
al expandir las cuentas alrededor de cada captación puntual. Este reparto de cuentas se 
traduce, para un área de interés determinada o un objeto, en un cambio (disminución) de su 
actividad respecto a la que debería tener. Esta afectación depende de la PSF del equipo a 
través de su FWHM en relación con el tamaño del área. Este comportamiento de denomina 
efecto de volumen parcial. 

Este efecto es particularmente importante en las imágenes obtenidas por reconstrucción 
tomográfica (SPECT y PET) por cuanto interfiere la cuantificación. 

Esta pérdida de actividad en una zona determinada es debida a que las PSFs, aun conservando 
el número total de cuentas, las reparte o expande según una curva gaussiana que hace que en 
el interior de la imagen del objeto las cuentas disminuyan y fuera de ella se incrementen. La 
figura 18.6.1 muestra, para una PSF dada (FWHM= 14,5 mm), cómo varía su efecto en fuentes 
de distinto diámetro (D). 


D = 10mm 20mm 30mm 


40mm 5Omm S60mm 
Fig.18.6.1: Efecto de una misma PSF sobre objetos de distinta anchura (Kojima 1989) 


Otra forma de observar este efecto la presenta Cherry (2012) en la siguiente figura (18.6.2). En 


ella se observa la captación circular (sección de un cilindro), las imágenes correspondientes 
(secciones transversales) y los perfiles centrales. 
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Diámetro de cilindros 
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Perfiles centrales de las imágenes de los cilindros 


Fig.18.6.2: Efecto del efecto parcial de volumen para una FWHM de 12 mm (a partir de Cherry 
2012). 


Esta figura pone de manifiesto el ensanchamiento de las imágenes por el desbordamiento de 
las cuentas y también que el máximo de la actividad detectada solo iguala el valor de la fuente 
cuando la fuente es mayor de 30 mm y menor de 40 lo que corresponde a aproximadamente 
2-2,5 x FWHM. Dada una FWHM, si el tamaño de la fuente es inferior a = 2-2,5xFWHM se 
subestima su actividad (Fig.18.6.3). 


RELATIVE SPECT VALUE 


o 3,0 


h DIAMETER/F' "a 
Fig.18.6.3: Relación entre la actividad real y la detectada en función del diámetro de un objeto 
para 3 PSFs normalizadas (a partir de Kojima 1989). 


Para “recuperar” la actividad de la fuente en fuentes pequeñas se emplean los factores de 
recuperación “Recovery factor” que se obtienen experimentalmente para cada equipo 
(Fig.18.6.4) 


Recovery ooetficient 
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Fig.18.6.4: Ejemplo de coeficientes de recuperación para FWHM=12 mm. (Cherry 2012) 
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El efecto parcial de volumen también afecta la distribución de actividad en las lesiones frías ya 
que el “desbordamiento” de la actividad de los tejidos circundantes a la lesión falsea su 
actividad al hacer subir su nivel de cuentas con unas que lo son propias. 

La corrección del efecto parcial de volumen es imprescindible para la cuantificación correcta 
tanto en SPECT como en el cálculo de los SUV en PET. 

Por un lado, debe corregirse el efecto de la falta de resolución espacial mediante la 
incorporación de la PSF en el modelo empleado en la reconstrucción (resolution recovery: RR). 
Esta es la aproximación más comúnmente implementada en los equipos de medicina nuclear. 
Existen programas que además de la PSF incorporan los factores de recuperación en la misma 
expresión iterativa (Erlandson 2011). La figura 18.6.5 5 muestra los efectos de estas 
correcciones en una exploración cerebral. 


Fig.18.6.5: Efecto de el método de reconstrucción y las correcciones para el efecto del volumen 
parcial (a partir de Erlandson 2011) 


En resumen, el método MLEM y su versión acelerada OSEM con todos sus refinamientos no 
son los únicos métodos. Existen otras formas comercializadas de resolver las ecuaciones 
planteadas en la reconstrucción iterativa. A título de ejemplo el sistema Q.Clear de GE para 
PET, o el XSPECT de Siemens para SPECT. Además, cada método comercializado tiene un 
sistema particular de reducción de ruido, como por ejemplo el Astonish de Philips. 
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19: Observaciones sobre el comportamiento frecuencial de la reconstrucción iterativa 
mediante MLEM. 


En el espectro de frecuencias de una exploración de Medicina nuclear se distinguen dos zonas. 
La primera corresponde a la zona de señal hasta una frecuencia máxima (F max) tal que a 
partir de ella el ruido presenta unas amplitudes superiores a las de la señal y por lo tanto las 
"esconde" (Fig.19.1). Fmáx viene determinada por todo el sistema formador de imágenes que 
incluye el detector y la digitalización. 


Zona de predominancia 
del ruido 


Zona de 
la señal 


0.15 045 05 pyl 


Señal encubierta por el ruido 
Fig.19.1: Esquema de un espectro de amplitud típico de una imagen de Medicina nuclear 


La resolución espacial tomográfica en un medio dispersante como el agua parametrizada 
mediante la FWHM se sitúa sobre los 16,5 mm a una distancia (radio de giro) de 20 cm y sobre 
los 18,5 a 25 cm según Takahashi (2013). La frecuencia máxima que puede transmitir un 
equipo formador de imágenes (en este caso SPECT) es 1/FWHM, lo que se traduce en una 
frecuencia máxima de 0.060 mm” para 20 cm y de 0,054 para 25 cm de radio de giro. 
Frecuencias superiores no contribuyen a la morfología de lo detectado sino que intentan 
reproducir las variaciones aleatorias de las cuentas detectadas. A medida que aumenta el radio 
de giro disminuye la frecuencia máxima detectable. Suponiendo un tamaño de pixel de aprox. 
3.3 mm (que corresponde a una matriz de 128x128) la frecuencia máxima de la gráfica 
corresponde a 0.2 px”. 

El método MLEM parte de una hipotética solución inicial que se va modificando/rectificando 
en cada iteración hasta obtener una imagen del corte transversal que explique las 
proyecciones obtenidas experimentalmente. Las sucesivas “soluciones” se obtienen mediante 
una expresión de recurrencia 


pl ph BT proyecciones experimentales = ft yt 
proyecciones estimadas! 


en la que f' simboliza la “solución” obtenida en la k-ésima iteración, y £**! la solución en la 
siguiente iteración calculada modificando la solución anterior mediante un operador R? 
aplicado al cociente de las proyecciones experimentales por las calculadas que se puede 
expresar abreviadamente como MF. 
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Es interesante observar desde el punto de vista frecuencial cómo las modificaciones van 
introduciendo los cambios necesarios para intentar reproducir la distribución detectada. 


19.1: Cambios producidos por las iteraciones 


Las modificaciones introducidas se pueden observar mediante el cociente entre las imágenes 
obtenidas en dos iteraciones sucesivas y una forma de hacerlo es obteniendo el 
comportamiento desde el punto de vista frecuencial. El objetivo es, por consiguiente, observar 
cómo se modifican los espectros de frecuencias de las imágenes en función de las iteraciones. 
Para ello se ha obtenido el espectro de potencia del cociente entre las transformadas de 
Fourier de las imágenes de una iteración y su anterior*” es decir el espectro de las sucesivas 
MF. La Fig.19.1.1 muestra el comportamiento para una exploración de SPECT Datscan donde 
se observan los cambios producidos por las primeras iteraciones sucesivas. En las primeras 
iteraciones los grandes cambios se dan en la zona de señal (S) y muy poco en la de ruido(R) 
mientras que en las sucesivas los cambios importantes se van produciendo paulatinamente en 
la zona de altas frecuencias superando ampliamente los cambios de baja frecuencia. 


Incremento de iteración Espectro del cambio 
1 2 en cada iteración 


$60 
7 3 Rui i 
O O i 
8 9 


Fig.19.1.1: Cambios en las frecuencias al aumentar las iteraciones. 


103 á Ss ' . 
Parto de la base de que, en esencia, la expresión de recurrencia no deja de ser un producto de 


convolución por lo que tiene sentido analizar el comportamiento de la rectificación mediante Fourier. 
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La Fig.19.1.2 muestra el resumen o acumulación de los cambios producidos entre las 
iteraciones 1 y 100. Se observa que la zona de señal se mantiene prácticamente igual que en 
las primeras iteraciones con un ligero aumento lineal que no aporta cambio significativo. Los 
grandes cambios se producen en las primeras iteraciones como se ha visto antes. 
Posteriormente los cambios aportados son mínimos tendiendo a una estabilización. 


45 A 2 
señal, F máx 


1 100 


Magnitud del 
cambio con 
las iteraciones 


Fig.19.1.2: Acumulación de los espectros de los cambios en 100 iteraciones 


A medida que aumentan las iteraciones los cambios se van reduciendo en magnitud ya que el 
ruido presenta oscilaciones de pequeña amplitud. La tendencia a 1 indica una estabilización de 
cambios, es decir, que al final no se cambia “nada” porque ya se describe toda la distribución 
incluyendo el ruido. Este comportamiento se refleja naturalmente en las imágenes de 
amplitudes. 


19.2: Modificación del espectro de las imágenes 
Otra forma de observar cómo evolucionan las imágenes en función de las iteraciones consiste 
en obtener las imágenes de amplitud en cada iteración y de ellas su espectro. La figura 19.2.1 


muestra el logaritmo del espectro en función de las iteraciones (entre 1 y 100) para un corte 
de tres exploraciones distintas de SPECT. 


DATSCAN 


OCTREOTIDO 


iter 


OSEA 


iter 


Fig.19.2.1: Variación de la amplitud de las frecuencias en función del número de iteraciones. 
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En estas gráficas podemos observar como a medida que aumenta el número de iteraciones 
(iter) aumenta la amplitud de las frecuencias medias altas (0,1 - 0,25 mm”) situadas en la zona 
del ruido “R”. En cambio, en la zona de frecuencias que son inferiores a Fmáx, que 
corresponde a la estructura general (zona “S”), su efecto es mucho menor. A partir de 5-10 
iteraciones las curvas se superponen, lo que significa que las iteraciones sucesivas no aportan 
información de interés. Se puede decir que con las primeras iteraciones se moldea 
rápidamente la imagen y que con las siguientes sólo se intenta reproducir el ruido. También 
observamos que el comportamiento es muy similar en distintas exploraciones aunque la forma 
de las curvas depende, obviamente, de cada exploración. 


19.2.1: Comportamiento general 

Estas observaciones han sido obtenidas para un corte y hasta 100 iteraciones. Es interesante 
comprobar si el comportamiento observado ocurre para todos los cortes de los tres estudios. 
La figura 19.2.2 muestra como varía el espectro con las iteraciones para todos los cortes de 
cada una de las exploraciones analizadas. Las 3 exploraciones presentan un mismo tipo de 
comportamiento por lo que se puede aventurar que es propio del método de reconstrucción. 
A partir de estas curvas, se puede obtener una ley “general” de cómo varían los espectros con 
las iteraciones. Para ello se ha determinado el área de cada espectro*” para las zonas de señal 
(< F max), ruido (> Fmáx) y total, y su dependencia con las iteraciones. 


Variación del área para todos los cortes : comportamiento análogo 
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Fig.19.2.2: Acumulación de los espectros para todas las iteraciones y reparto del área 
subyacente según zona de señal, ruido y total. 


Estas curvas, al presentar un comportamiento análogo, pueden “resumirse” en la gráfica de la 
figura 19.2.3. 


104 . A Al . ., . 
Que puede considerarse una medida de la cantidad de información contenida en un espectro ya que 


es el promedio de la potencia de la señal. 
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Comportamiento general 


unidades ><, 
arbitrarias 


f< Fmáx: crece rápidamente y 


150+ 
' tiende a estabilizarse: señal 


f>Fmáx: crece suavemente: 
ruido 


Iteraciones 


Fig.19.2.3: Comportamiento frecuencial con las iteraciones en los 3 tipos de exploraciones. 


19.2.2: Comportamiento en la zona de la señal 

Es interesante ver cómo la amplitud para unas frecuencias concretas evoluciona con las 
iteraciones (Fig.19.2.4). Se han seleccionado 6 de ellas que corresponden a la zona de interés 
de las imágenes “estándar” de Medicina nuclear. La de menor frecuencia (A (0,01)) se 
estabiliza rápidamente y corresponde a la estructura básica sobre la que las otras frecuencias 
van “insertando” información. Las curva de A (0,02) y A (0,03) forman parte de la estructura 
del órgano y las restantes crecen menos rápidamente (se necesitan más iteraciones para dar 
cuentas de los detalles). Es, además interesante observar que la curva A (0,06) que 
corresponde a la de mayor frecuencia supera las dos anteriores (A (0,04) y A (0,05) pudiendo 
ser debido a que corresponde a la zona limítrofe (Fmáx) con las que constituyen el ruido. Estas 
curvas nos indican que a estas frecuencias ya se está consiguiendo lo máximo que puede dar 
de sí el equipo con el que se ha obtenido el estudio (ver figura 19.1). La frecuencia 0,06 mm” 
corresponde a Fmáx (0,2 px”) de las gráficas anteriores. 


——A(0,01) 


-=—A(0,02) 
—=A(0,03) 


==A(0,04) 


—=A(0,05) 
—=A(0,06) 


100 
iteraciones 


Fig.19.2.4: Variación de las amplitudes para algunas frecuencias (entre 0,01 y 0,06 mm”) en 
función del número de iteraciones. 
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19.3: Equivalencias entre iteraciones y filtros 


Los cambios en la imágenes se pueden interpretar como que cada iteración actúa como un 
filtro que va amplificando las amplitudes de las frecuencias en cada iteración, primero las 
frecuencias más bajas y posteriormente las altas. 

La figura 19.3.1 muestra como sería el filtro que a partir de la imagen de una iteración genera 
la imagen obtenida en la siguiente iteración*”. Se observa que las frecuencias bajas están 
prácticamente inalteradas y que hay un efecto amplificador en la zona de altas frecuencias. 


Iteración k Iteración k+1 


Espectro amplitud del filtro 


«Fmax 


o AA 
D 005 01 015 02 02% 03 035 04 045 05 


px? 
Fig.19.3.1: Filtro deducido de una iteración y de su siguiente 


Cualitativamente se puede pensar que los filtros equivalentes a una iteración — como el de la 
figura 19.3.1- son los inversos de los filtros que se deberían aplicar a la imagen reconstruida 
para obtener las imágenes de cada iteración. 

El filtro inverso, es decir, el filtro que permite obtener la imagen de k iteraciones a partir de la 
de k+1 iteraciones es como se observa en la figura 19.3.2 de forma paso baja parecido a un 
filtro gaussiano con una FWHM de 0.5 que corresponde a una 0=0.212 px”. 


195 Este filtro se obtiene por cociente de las transformadas de Fourier de las imágenes obtenidas en 2 


iteraciones sucesivas. 
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Iteración k Iteración k-1 


129 20 


Espectro amplitud del filtro 


Fig.19.3.2: Filtro deducido de una iteración y de su anterior. 


Este filtro sería el que debería aplicarse para suavizar una imagen obtenida con un “exceso” de 
ruido. Su forma Gaussiana justifica, de forma puramente “fenomenológica” el empleo de 
filtros de Gauss para la reducción de ruido en MLEM. El ejemplo de la figura 19.3.2 puede 
asimilarse a una gaussiana de o= 0,08- 0,09 px? dado que tiene una semianchura a mitad de 
altura de = 0,24-0.25 px (Fig.19.3.3) 


Y 
Ka 4 
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pi ] 


Fig.19.3.3: Superposición del filtro entre iteración k y k-1 y un posible ajuste a una gaussiana. 


Análogamente, el filtro correspondiente al paso de la iteración k a k+1 puede a su vez 
modelarse como la inversa de una gaussiana como en la figura 19.3.4. 
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Espectro amplitud del filtro 
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Fig.19.3.4: Ajuste aproximado del filtro al incremento de iteración de k a k+1 


Como digresión o “divertimento” se podría pensar que la sucesión de iteraciones sería como 
aplicar una sucesión de filtros cuyo ancho de banda iría ampliándose en cada iteración. Estos 
filtros serían de la forma 1/PSF, empezando por una PSF (estrecha) de FWHM pequeña para 
que solo amplificara las frecuencias bajas y que se iría incrementando paulatinamente con las 
iteraciones hasta llegar a la frecuencia máxima del equipo (Fmáx). (¡Se deja como 
ejercicio/sugerencia para el lector!). 

Un esquema compendio se muestra en la figura 19.3.5 en la que se observa la evolución de 
una imagen en función de las frecuencias que la van componiendo. 


Relación entre espectro e imagen 
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Fig.19.3.5: Relación entre contenido frecuencial e imagen (a partir de Beis 1995) 
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Anexos: Interacción de la radiación beta y gamma con la materia y detectores básicos de 
radiactividad empleados en Medicina nuclear 


El propósito de estos anexos es exponer los fenómenos que intervienen en la detección de 
radiaciones ¡onizantes así como los detectores básicos o elementales a partir de los cuales se 
construyen los equipos empleados de Medicina nuclear. Con este propósito, en primer lugar 
se explican con cierto detalle algunos aspectos de la interacción de la radiación PB (tanto 
electrones como positrones) y de la radiación y con distintos medios materiales. Aunque en 
Medicina nuclear diagnóstica los equipos se basan en detectar radiación y, se ha creído 
oportuno incluir a los electrones por ser las partículas que reciben finalmente la energía de los 
fotones incidentes. 

A partir de estas descripciones básicas se expone el fundamento de los activímetros y de los 
detectores de centelleo y de estado sólido por ser los detectores en que se basan los equipos 
de obtención de imágenes de Medicina nuclear. Por ello se ha intentado restringir la 
exposición al rango de energías normalmente empleadas en imagen nuclear 70-511 keV 
particularizando, si es posible, para 140 keV por ser la del %"Tc y 511 keV por ser la de los 
fotones en PET. 


Al: Radiación $” y P* 


La componentes de la radiación f (P': electrones, fB” positrones) pueden ceder su energía 
mediante tres mecanismos según su energía. En el intervalo de energía de nuestro interés el 
más probable es la interacción electrostática de Coulomb entre un electrón incidente y un 
electrón ligado a un átomo o molécula (electrón orbital). El resultado es, si la energía es 
suficientemente elevada, la expulsión de un electrón (electrón secundario) y una dispersión 
de la partícula incidente con menor energía (Fig.A1.1) lo que provoca una ¡onización. 


Incident , 
particie (+ or —) 
—_—_—_—s- 

Y 


electron 


Fig.A1.1: lonización por una partícula cargada (Cherry 2012) 


Estos electrones secundarios pueden tener suficiente energía como para producir nuevas 
¡onizaciones. 

Un segundo mecanismo consiste en la cesión de energía a un electrón orbital pero no 
suficiente para provocar su expulsión Se trata de una excitación que se disipará mediante 
vibración molecular o emisión de radiación de baja energía (ultravioleta, visible, ...) 

El tercer mecanismo consiste en que las partículas cargadas pierdan energía por radiación al 
ser desviadas por un núcleo (Fig.A1.2), generando la radiación de frenado (Bremsstrahlung). 
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Bremsstrahlung 


Nucleus 


ul 
Fig.A1.2: Esquema de la radiación de frenado (Cherry 2012) 


En definitiva, las partículas cargadas a medida que penetran en un medio pueden perder 
energía por colisión o por radiación. La probabilidad de que suceda un mecanismo u otro 
depende de la composición del medio (número atómico) y de la energía de las partículas. Se 
habla de pérdidas por colisión (excitación e ionización) y por radiación. La figura A1.3 muestra 
como se reparten estos mecanismos en función de la energía y dos medios materiales 
extremos (tejido blando=agua y blindajes=plomo). 
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Fig.A1.3: Reparto de mecanismos de interacción de electrones en función de su energía y 
medio (Cherry 2012) 


En el intervalo de energías de Medicina nuclear diagnóstica con fotones entre 0,1 y 0,5 MeV, 
los electrones que se puedan producir son siempre de energía inferior por lo que domina la 
ionización y excitación sobre la radiación en agua como equivalente al tejido blando. Por otra 
parte, en el caso de PET, los positrones emitidos tienen energías superiores al MeV y por lo 
tanto susceptibles de perder energía por radiación aunque no es importante debido al bajo 
número atómico efectivo de los tejidos blandos. 


A1.1: Interacción de las partículas cargadas con el medio 
Limitando esta exposición a la ionización por colisión, las partículas a medida que penetran en 


un medio van creando pares de ¡ones al expulsar electrones de sus órbitas haciendo perder la 
neutralidad eléctrica de los átomos y moléculas. La ionización producida depende de la energía 
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de las partículas. La figura A1.1.1 muestra la ionización (número de ¡ones) producida por 
unidad de longitud de penetración en agua en función de la energía de electrones. Se observa 
que no es en absoluto lineal, presentando un máximo alrededor de los 200 keV. 
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Fig.A1.1.1: lonización específica en agua en función de la energía de electrones (Cherry 2012). 
Se han señalado los límites inferior y superior de Medicina nuclear. 


De la gráfica de la figura A1.1.1 se deduce que a muy bajas energías los electrones no pueden 
expulsar electrones corticales para ionizar el medio y que a altas energías la ionización también 
decrece por que el mecanismo de pérdida de energía es por radiación como se ha mostrado en 
la Fig.A1.3. También se observa que en el intervalo de energías de Medicina nuclear es donde 
los electrones generados por la interacción y producen la máxima ionización de los tejidos 
blandos. En el caso de los positrones, cuando ya han perdido su energía, se produce la reacción 
de aniquilación que genera dos rayos gamma. 


A1.1.1: Propagación de las partículas cargadas 

La propagación de electrones y positrones en un medio material tiene una trayectoria 
quebrada debido a las múltiples interacciones con las cargas eléctricas presentes (electrones, 
núcleos). No obstante, se puede definir el alcance, como la distancia en línea recta de 
penetración en el medio, es decir, desde la emisión a la desaparición (Fig.A1.5) 
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Fig.A1.5: Trayectoria de un electrón desde su emisión a su desaparición 


La pérdida de energía por choques sucesivos es el mecanismo de pérdida predominante en el 
intervalo de energías de medicina nuclear. Esto hace que el alcance sea inversamente 
proporcional a la densidad, ya que ésta indica el número de átomos por cm? (cuanto más 
denso es el medio más probable es colisionar). El número de partículas va disminuyendo a 
medida que va penetrando en el material hasta una distancia para la cual ya no se detectan 
electrones (Fig.A1.6). A efectos prácticos se considera el alcance máximo como el valor 
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extrapolado por las dificultades experimentales de su medición empleándose al mismo tiempo 
el alcance medio. 
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Fig.A1.6: Definición de alcance de partículas cargadas (Cherry 2012) 


A1.2: Interacción de los electrones con el medio 


A1.2.1: Dependencia del alcance con la energía 

El alcance depende de la energía inicial de los electrones y de la densidad del material que 
atraviesa. La figura A1.2.1 muestra el alcance en agua para distintas energías. A partir del 
alcance en agua se puede estimar el alcance de otro medio dividiendo el valor en agua por la 
densidad del medio. 
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Fig.A1.2.1: Alcance de electrones en agua (Cherry 2012) 


A1.2.2: Dependencia del alcance con el medio 

La siguiente tabla muestra el alcance máximo y medio en mm para algunos medios materiales 
comunes en medicina nuclear para 140 y 511 keV ya que estos valores representan el caso 
limite teórico de la energía de los posibles electrones generados. Los 7 últimos compuestos 


son los empleados en los detectores*”, 


*% BGO:Bi, Gez Oy, ,GSO: Gd,SiOs(Ce), LSO:LuzSiOs(Ce), LYSO: Luz Y2,SiOs , CZT: Cd1-9Z Mp9 Te 
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Agua | Hueso | Grasa | Pb Nal(TI) | CsI(TI) | BGO | GSO | LSO | LYSO | CZT 


g/cm* 100 [185 [091 11351367 |451 |7,13 [6,71 7,04 | 7,00 | 5,80 


140 M:/|0/125 |0,14 0,28 0,02 | 0,07 0,06 0,04 | 0,04 | 0,04 | 0,04 | 0,04 
keV P [0,11 | 0,06 0,13 0,01 | 0,03 0,03 0,02 [0,02 | 0,02 |0,02 | 0,02 
511 M | 1,8 0,99 1,98 0,16 | 0,49 0,40 0,25 |0,27 | 0,26 | 0,26 | 0.20 
keV P [0,550 | 0,27 0,55 0,04 | 0,14 0,11 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,09 


Tabla A1.2.1: Alcance máximo (M) y promedio (P) de electrones*” en distintos medios 
expresados en mm. 


Se observa que para 140 keV, salvo en los tejidos, los electrones son prácticamente 
indetectables a distancias milimétricas de su punto de entrada, si es un haz, o de su punto de 
emisión, si se trata del producto de otra interacción, como en el caso de los electrones 
producidos por rayosy. Los alcances para 511 keV presentan esta misma característica. Los 
valores para el Plomo son los más pequeños al tratarse del medio de mayor densidad. 


A1.3: Interacción de los positrones con el medio 


La radiación f* tiene un comportamiento análogo al de los electrones excepto que su 
mecanismo de desaparición es una reacción de aniquilación e” - e*. En efecto, al tratarse de 
positrones, después de perder su energía inicial con la que ha sido expulsado de un núcleo 
debido a las colisiones sucesivas en el medio (al que ¡oniza), cuando está prácticamente en 
reposo, al entrar en contacto con un electrón del medio, se produce una reacción de 
aniquilación electrón-positrón que genera 2 fotones de 511 keV y un neutrino que absorbe la 
diferencia de energía entre el positrón y la masa en reposo de electrón y positrón (1022 keV) 
(Fig.A1.3.1) 


511 KeV 
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” Oe- O 
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Fig.A1.3.1: Esquema de la formación de fotones por aniquilación e-e”. 


La naturaleza aleatoria de la interacción de los positrones queda perfectamente ilustrada en la 
figura A1.3.2 obtenida por simulación. 


107 Ze da aga e A 
El alcance máximo se calcula dividiendo el valor de la gráfica (Fig.A1.7) del alcance en agua por la 


densidad (p ). El alcance medio se obtiene mediante: P=1,08-Emax” /P- 
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'F POSITRON TRACKS IN WATER 


4 mm 


4 - 4 mm - > 
Fig.A1.3.2 Simulación de la aniquilación de positrones de *F en agua (Tavernier 2005) 


Se observan trayectorias muy cortas y algunas extremadamente largas. La densidad de 
interacciones disminuye al aumentar la distancia lo que se traduce en la forma de la Point 
Spread Function (PSF) con una alta densidad en su centro y decrecimiento al separarse del foco 
emisor (Fig.A1.3.3). 
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Fig.A1.3.3: PSF generada por la emisión de positrones (a partir de Champion 2007) 


La distancia recorrida desde la emisión del positrón hasta su aniquilación depende de dos 
factores. Uno es la cantidad de partículas cargadas con las que puede interactuar provocando 
ionizaciones y que viene determinada por la naturaleza del medio y otro factor es la energía 
con la que es emitido. 


A1.3.1: Dependencia del alcance con el medio 
La probabilidad de interacción de los e* con los tejidos aumenta con la densidad de éstos, lo 
que hace disminuir su alcance, como se observa en la tabla A1.3.1 en la que se indica el 


alcance en función del tipo de tejido para el más común de los trazadores empleados en PET. 


Radionúclido Agua Pulmón Grasa Músculo Hueso 
sl 0.622 2,44 0,63 0,59 0,37 


Tabla A1.3.1: Alcances (en mm) de e* para componentes de tejidos (a partir de Jódal 2012) 


La Fig.A1.3.4 presenta la imagen de una fuente lineal de Ga obtenida experimentalmente, 
interponiendo sucesivamente alrededor de la fuente 3 medios distintos (tejido blando=agua, 
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pulmón=aire, hueso cortical). También se presentan los perfiles de cuentas obtenidos de la 
imagen. Estas curvas muestran como a mayor densidad de tejido su valor máximo y el área 
bajo la curva es mayor (hueso > agua > aire) como consecuencia de aumentar la probabilidad 


de interacción con la densidad del medio*%, 


2000 


Cortical bone 


1500 


1000 


Image intensity (a.u.) 


00 5 5.0 75 
Radial distance (mm) 
Fig.A1.3.4: Imagen y perfiles de cuentas de una fuente lineal de “Ga a través de 3 tipos de 
tejido (Alva-Sánchez 2016) 


Inciso: Las curvas de la derecha de la figura A1.3.4 son perfiles de cuentas (experimentales) de 
la imagen de la izquierda, por lo tanto reflejan como varía el número de cuentas detectadas 
con la distancia desde la fuente lineal en 3 medios distintos. 


Ga 


Experimental 


x (mm) 
Fig.A1.3.3: Alcances teórico y experimental en agua de e* del “Ga (a partir de Champion 2007) 


Se observa que el proceso de detección proporciona una información que no es idéntica a "la 
realidad" que viene dada por la simulación numérica. La modificación se explica al considerar 
que todo equipo de medida genera una información en función de su capacidad para 
reproducir detalles. Esta capacidad se expresa mediante la imagen de un punto llamada PSF. 
Cuanto más parecida a un punto, menos deformación y la imagen se ajusta más a " la 


1% La densidad es un reflejo del número electrones por unidad de volumen ya que la densidad depende 


del número y tipo de átomos y éstos determinan el número de electrones corticales que son con lo que 
mayormente interactúan los positrones. 
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realidad". Al ser experimentales, las curvas muestran un carácter más suave (redondeado) que 


las obtenidas por simulación debido a la modificación que introduce detector empleado*”. 


A1.3.2: Dependencia del alcance con la energía 

Una forma aproximada de entender la dependencia del alcance con la energía inicial es 
considerar que la energía que se pierde en cada interacción es constante. Por lo tanto, cuanta 
más energía tenga el positrón, más interacciones deberá sufrir hasta perderla toda (o casi). Al 
aumentar el número de interacciones se puede considerar que la distancia recorrida también 
será mayor'**”. Naturalmente el proceso es aleatorio por lo que sólo cabe hablar de alcances 
máximo y medio. La tabla A1.3.2 muestra los valores de los alcances para radioisótopos 
empleados en PET. 


Radionúclido Energía máxima Alcance máximo Alcance medio 
(keV) (mm) (mm) 
iS 970 4,46 1,27 
ln 1190 5,57 1,73 
20 1720 9,13 2,97 
18F 635 2,63 0,66 
Ga 1900 10,27 3,56 


Tabla A1.3.2: Alcances en agua de positrones (a partir de Jadal 2012) 


Estos valores de los alcances nos dicen que existe una distancia importante entre el punto de 
emisión, es decir, donde está la lesión que se quiere localizar (que es la emisora de las 
partículas) y el punto donde se localiza la aniquilación. Existirá por lo tanto una inexactitud 
inherente en la posición además de la imprecisión debida al carácter estadístico de la 
detección. De los valores de la tabla A1.3.2 se puede decir que el núcleo emisor es el centro 
de una esfera de radio entre 2,6 y 18 mm según el isótopo emisor de que se trate. 

La dependencia con la energía queda perfectamente reflejada en la Fig. A1.3.4 que muestra la 
imagen de 2 fuentes puntuales (PSF) con radioisótopos de energía muy distintas F y YO. En 
ella se observa cómo la energía influirá en la calidad de las imágenes: a mayor energía menor 
nitidez (mayor "bluring" o emborronamiento) puesto que el alcance es mayor y la probabilidad 
de interaccionar se reparte más en el espacio que si tiene poca energía, es decir, un alcance 
reducido en el que se concentra la probabilidad de interacción. 

Aquí hay que destacar que las imágenes de esta figura A1.3.4 se han obtenido por simulación, 
para un mismo medio material, que es el agua y a distintas energías, en contraste con las de la 
figura anterior (A1.3.3) que eran experimentales, para una misma energía y con distintos 
medios. 


109 . . A AR Al a ab a 
La imagen obtenida por un detector se considera que es la convolución la distribución objeto con la 


respuesta impulsional del equipo (PSF). 
1 En cada choque se conserva parte de la dirección incidente por lo que la distancia al foco emisor 
aumenta a pesar de los cambios bruscos de trayectoria. La probabilidad de retroceso es muy baja. 
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Fig.A1.3.4: Imagen de 2 imágenes de fuentes puntuales (PSF) de *F y %O (Levin 1999) 


Es interesante observar conjuntamente las dependencias con energía y medio en la Fig.A1.3.5 
obtenidas por simulación Monte Carlo. Se observa como la dispersión del alcance aumenta con 
la energía y disminuye con la densidad del tejido. Se deduce por lo tanto que, desde el punto 
de vista del proceso físico de interacción, se obtiene la máxima resolución a baja energía y 
tejidos compactos como el hueso. Hay que tener en cuenta que estos valores están por debajo 
de la resolución que se puede alcanzar actualmente con los tomógrafos. Esto es, influye pero 
no determina la resolución final de las imágenes. 


1 87 5 7 . 
Eo . ”* + 
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Fig.A1.3.5: PSFs para distintas energías y tejidos. (Holm 2010) 
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A2: Radiación y 


Los rayos gamma en el intervalo de energías que nos interesa en Medicina nuclear diagnóstica 
(-100-511 keV) tienen unas longitudes de onda más pequeñas que el tamaño de un átomo que 
es de aproximadamente 1 Á. La longitud de onda asociada a un fotón se calcula como 


o 


O 
= E TE 


siendo E la energía del fotón, c la velocidad de la luz y h la constante de Planck. Esta longitud 
de onda para el intervalo de energías que nos ocupa resulta ser 


= 0,01Á— 0,06Á 


Esto hace que el fotón no "vea" el medio material como un sólido continuo o una colección de 
átomos, sino como un espacio vacío con electrones y algunos átomos. Por consiguiente se 
puede analizar la interacción de los fotones con la materia como una sucesión de interacciones 
con electrones y núcleos. 

Existen distintos mecanismos por los cuales se explica la interacción de la radiación y 11 con los 
medios materiales. Los mecanismos dependen de la energía de los fotones y de la composición 
del medio (densidad y número atómico). En el intervalo -100-511 keV los únicos mecanismos 


que intervienen son el efecto fotoeléctrico y el efecto Compton*”?. 


A2.1: Efecto fotoeléctrico 


El efecto fotoeléctrico consiste en la absorción total de un fotón por un electrón de una capa 
interna (K, L) con la consiguiente expulsión de éste (llamado fotoelectrón) provocando la 
ionización del átomo (Fig.A2.1.1). 


Ejected 
* ohotoslectron 


Incident 
photon "===... CN 


dai, 


(Os 


Fig.A2.1.1: Esquema del efecto fotoeléctrico (Cherry 2012) 


La energía del fotoelectrón es la del fotón incidente menos la de ligadura de la capa de donde 
ha sido expulsado. Este proceso es muy rápido, menor de 107? s y la cesión de la energía del 


111 A e a ., a za 
La radiación y es una radiación electromagnética como los rayos X, las ondas de radio, la luz 


visible,...solo se diferencian entre sí por su energía que viene dada por E=h:v siendo v la frecuencia (s*) 
y h la constante de Plank = 6,626 10% J-s. Su comportamiento, como onda o como partícula, depende 
del fenómeno que se estudie. Las partículas asociadas son los fotones. 

12 Para energías superiores a 1022 keV aparece la creación de pares y para energías inferiores a 50 keV 
la dispersión Rayleigh. 
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fotoelectrón al medio por ¡onización o excitación se produce muy cerca del punto de la 
absorción. 

La probabilidad de que un fotón de energía E interaccione por efecto fotoeléctrico aumenta 
con el número atómico efectivo y disminuye paulatinamente con la energía excepto en 
aquellas energías que coinciden con las de ligadura de las capas K, L,.. que provocan 
singularidades. En coordenadas logarítmicas presenta un decrecimiento aproximadamente 
lineal entre absorciones de las capas k y L como se observa en la figura A2.1.2 para el Xe 
(Z=54). 


10000 
1000 L-edges 


220 K-edge 


Photo effect absoption coefficient, cm?/g 


0.001 0.01 0.1 1 
Gamma quanta energy, MeV 


Fig.A2.1.2: Probabilidad de efecto fotoeléctrico del Xe. Escala logarítmica (Obodovskiy 2019) 


Hay que observar que la probabilidad se expresa como cm?/g, cuyo origen está relacionado 
con la sección eficaz, es decir, el área "de influencia" de una partícula en la que puede 
interactuar con otra partícula. A mayor área mayor probabilidad. En Física también se expresa 
la probabilidad como área por electrón, como en la figura A2.1.3. Los valores en estas 
unidades se convierten a las anteriores mediante la expresión 


cm? Na E cm 
electrón A 9 


donde N,=6,022- 10% es el número de Avogrado que da el número de átomos por átomo- 
gramo (peso atómico expresado en gramos), A el peso atómico y Z el número atómico que 
indica el número de electrones en cada átomo. También se expresa la probabilidad como 1/cm 
para indicar que es por unidad de longitud atravesada en el medio material cuyo valor se 
obtiene dividiendo por la densidad (g/cm?). 

En la literatura se dan expresiones teóricas para la dependencia de la probabilidad con el tipo 
de átomo (Z) y de la energía (E) del fotón, expresiones que son del tipo Z"/E?, con n entre 3 y 
5. Esto indica que para una misma energía, la probabilidad aumenta con el número atómico Z 
como se observa en la Fig.A2.1.3 que representa la dependencia de la probabilidad para 3 
elementos de Z muy distinto (O(8), Cu(29) y Pb(82)). La curva correspondiente al O pone de 
manifiesto que para elementos de bajo Z es muy poco probable a baja energía. 
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Photen Energy (how) 


Fig.A2.1.3: Probabilidad de efecto fotoeléctrico-Se indica el intervalo de energía de medicina 
nuclear (100-511 keV) (Hine 1956) 


Al crearse una vacante en una capa interna, ésta se ocupará con un electrón de menor energía 
(procedente de una capa más externa) y se emitirá la energía sobrante como un fotón X**. 
Este fotón puede escapar del medio (fotón de fluorescencia), o, a su vez, expulsar un electrón 
de una capa todavía más externa generando un electrón Auger. El resultado final es el 
traspaso de la energía del fotón incidente al medio mediante electrones. Éstos, al incrementar 
su energía puede que cambien de la banda de valencia a la de conducción (que es lo que 
ocurre, por ejemplo, en los cristales de centelleo) o puede que esta energía se invierta en 
energía mecánica de vibración (energía térmica). 

La dirección en la que los electrones son expulsados depende de la energía del fotón incidente 
de forma que a medida que aumenta su energía el fotoelectrón tiende a acercarse a la 
dirección del fotón incidente. A muy baja energía tiende a salir en dirección perpendicular 
(Fig.A2.1.4) 


113 . A ., dia sia A: 
Por rayos X se entiende la radiación electromagnética emitida por transición de electrones entre 


capas de distinta energía. Es un término genérico que incluye fotones con distinta nomenclatura como 
radiación característica, fluorescencia o fosforescencia. Su origen siempre son los electrones atómicos. 
La radiación y es siempre de origen nuclear. RX y y pueden tener energías similares. 
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Fig.A2.1.4: Distribución de la probabilidad de emisión del fotoelectrón para energías del y 
incidente inferior a 511 keV) (Obodovskiy 2019) 


La probabilidad de la aparición de electrones Auger viene determinada por la probabilidad de 
la emisión de Rx de fluorescencia. En la siguiente gráfica (A2.1.5) se observa como ésta 
depende fuertemente del número atómico del medio y de la capa en la que se ha producido la 
vacante. 
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Fig.A2.1.5: Probabilidad de fluorescencia (w) y de electrones Auger (1-w) según la capa de la 
vacante (IAEA 2014) 


Como ejemplo numérico, en la Tabla A2.1.1 se presentan las energías de ligadura de las capas 
K y 1% para los principales elementos químicos que forman los tejidos humanos. Es un 
ejemplo de lo que podría suceder, en el supuesto de que la vacante de la capa K se volviera a 
llenar con un electrón de la capa L. A partir de estos valores se calcula la energía de los 
fotoelectrones E; para 140 y 511 keV y la de los Rx (que sólo dependen de cada átomo). La 
última columna muestra los valores de la energía de ionización de cada átomo entendiendo 
que es la mínima energía necesaria para extraer un electrón de un átomo neutro en su estado 
fundamental (no excitado) y que hace referencia a la del electrón menos ligado. Esto permite 
comparar las energías de los Rx y la necesaria para provocar una ionización. Se ve que en todos 


114 z E 
Los valores de la capa L son estimados al descomponerse esta capa en varias subcapas. 
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los casos los Rx pueden provocar múltiples ¡onizaciones. A su vez, se observa que los 
fotoelectrones podrán sufrir sucesivos efectos fotoeléctricos. 

Los elementos químicos mostrados son los que tienen mayor porcentaje en la composición de 
los tejidos humanos (se indica su porcentaje). 


Tejidos Z Capa K Capa L Es Es Rx E 
(eV) (eV) (140keV) (511keV) (eV) (eV) 

O (65%) 8 543 42 139,457 510,457 501 13,618 
C (18%) 12 284 10 139,720 510,716 274 11,260 
H (10%) 1 13,598 ESE 139,986 510,986 ES 13,598 
N (3%) 7 409,9 37,3 139,590 510,590 372 14,354 
Ca (1,5%) | 20 4038 438 135,962 506,962 3600 6,113 
P (1,2%) 15 2145.5 189 137,855 508,854 1956 10,487 
K (0,2%) | 19 3608,4 378,6 136,392 507,392 3230 4,304 
S (0,2%) | 16 2472 230,9 137,528 508,528 2241 10,360 
Cl (0,2%) 17 2822 270 137,178 508,178 2552 12,978 
Na (0,1%) | 11 1071 63 138,929 509,929 1008 5,139 


Tabla A2.1.1: Datos procedentes de www.webelements.com,Lenntech.es wikipedia.org. 


Para tener un orden de magnitud de la probabilidad del efecto fotoeléctrico en los tejidos, se 
calcula el Zeff!'* a partir de los Z individuales de sus componentes. Para el agua, este valor es 
de 7,42 y para el tejido "promedio" calculado en base a los datos de la Tabla A2.1.1 Zeff es de 
8.321 que es casi idéntico al Z del Oxígeno. De la Fig.A2.1.3 se deduce por consiguiente, que la 
probabilidad de efecto fotoeléctrico en los tejidos es prácticamente nula. Caso de producirse, 
según los valores de la Tabla A2.1.1 los Rx serían de muy baja energía pero capaces de ¡onizar 
ya que son de energía superior a la de ionización en un factor 100 (Energía media Rx es 1750 
eV >> Energía media ¡onización 10,2 eV). Esta ionización se llevaría a cabo mediante efecto 
Compton. 

Por otra parte, comparando los valores de la energía de los fotoelectrones con los valores 
máximos 140 y 511 keV de la Tabla A1.2.1, se observa que los alcances no presentarían 
cambios significativos por la poca diferencia entre las energías. 

En definitiva, el efecto fotoeléctrico no interviene en la interacción con los tejidos humanos en 
el rango de energías de Medicina nuclear diagnóstica. 

No obstante, sí que interviene en la detección de la radiación. En la tabla siguiente A2.1.3, se 
presentan los valores correspondientes a los elementos químicos que forman las sustancias 
que se emplean en los sensores más empleadas en los detectores de medicina nuclear, tanto 
como centelleadores como en los detectores de estado sólido. 


2,94 
115 A 2,94 .Z , 
Zeff = PA a;Z;”” donde ajes la fracción de electrones de cada elemento y Z; el número 


2,94 
atómico de los elementos que lo forman. Zef f(H,0) = = 129% + 82.947,42. 
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Detectores | Z Capa K Capa L, Es Es Rx E 

(eV) (eV) (140keV) | (511keV) | (eV) (eV) 
o 8 543 42 139,457 510,457 501 13,618 
Na” 11 1071 63 138,929 509,929 1008 5,139 
Si 14 1839 150 138,161 509,161 1689 8,152 
| 53 33169 4800 106,831 477,831 28369 10,451 
Cs 55 35985 5714 104,015 475,015 30271 3.894 
Bi 83 90526 16388 49,474 420,474 74138 7,286 
Gd 64 50239 8376 89,761 460,761 41863 6,150 
Lu 71 63314 10870 76,686 447,686 52444 5,426 
Y 39 17038 2373 122,962 493,962 14665 6,217 
TI 81 85530 15347 54,470 425,470 70183 6,106 
Ce 58 40443 6548 99,557 470,557 33895 5,539 
Ge 32 11103 1290 128,897 499,897 9813 8,16 
Cd 48 26711 4018 113,289 484,289 22693 8,994 
Zn 30 9659 1196 130,341 501,341 8463 9,394 
Te 52 31814 4939 108,186 479,186 26875 9,009 
Pb 82 88005 14000 51,995 422,995 74005 7,417 


Tabla A2.1.2: Datos correspondientes a los elementos químicos que componen los cristales 
detectores. *= se repiten por formar parte de distintos cristales de centelleo. 


Es de interés resaltar que los medios materiales compuestos, son moléculas y por lo tanto 
enlazados a nivel atómico compartiendo electrones de las capas menos energéticas (banda de 
valencia). Por otra parte, el efecto fotoeléctrico se desarrolla a nivel profundo, siendo la capa K 
la más probable, aún cuando se puedan dar en capas superiores menos ligadas. Esto hace que 
la probabilidad de efecto fotoeléctrico pueda darse en la capa K,L de un u otro de los 
elementos que forman la molécula. Se puede decir que son fenómenos independientes y 
excluyentes por lo que las probabilidades de que ocurra efecto fotoeléctrico en cada átomo de 
la molécula se suman (Fig.A2.1.6) 


A BGO 


Fig.A2.1.6: Probabilidades de efecto fotoeléctrico de Bi, Ge y BGO ( www.webelements.com) 
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En la figura A2.1.6 se ejemplifica este comportamiento al mostrar las curvas de probabilidad 
del Bi y del Ge por separado y la del germanato de bismuto BGO (Bi¿GezO;» ). Se observa 
perfectamente la superposición de probabilidades. La singularidad debida a la capa K del 
oxígeno no aparece por ser de energía muy inferior a la de los otros elementos. 

A partir de la energía de los fotoelectrones se puede determinar su alcance promedio dentro 
del medio. También se puede estimar el alcance medio de los electrones expulsados en las 
ionizaciones sucesivas. Todos ellas son menores de 0,03 mm= 3-10* m. 


Pb Nal(TI) | Csi(TI) [| BGO  |GSO LSO LYSO CZT 
g/cm” | 11,35 3,67  |4,51 7,13 [6,71 7,04 7,00 5,80 
E Mev | 0,052 0,107 [0,104 0,049 [0,089  |0,077 0,077 | 0,108 
A. med. | 0,033 0,23 |0,18 0,049 | 0,01 0,082 0,083  |0,15 
Mm 


Tabla A2.1.3: Alcance medio (A: med.) de los fotoelectrones en los cristales empleados en 
detectores y en plomo en función de la energía de sus fotoelectrones. 


De esta tabla observamos que todas la interacciones electrónicas se llevan a cabo en 
distancias muy pequeñas, muy cerca de donde se produce su generación. Es un efecto muy 
localizado. 

Supongamos que un fotón de 140 keV incide en un medio material que supondremos es de 
Nal(TI). Nos preguntamos cuantas ionizaciones producirá hasta perder toda su energía. 
Supongamos que sufre efecto fotoeléctrico en la capa K del yodo. Esto hace que se produzca 
un fotoelectrón de 106,831 KeV (Tabla A2.1.2). Sabemos que la energía de ¡onización de este 
cristal es de 10,451 eV por lo que el número máximo teórico de i¡onizaciones será 
106,831/0,010451= 10223 considerando que solo actúa la capa K del yodo al haber mucha 
diferencia de energía entre las capas K del yodo y del sodio. 

En el caso de dos o tres componentes con energías similares se ha utilizado la media 
ponderada entendiendo que la probabilidad del efecto fotoeléctrico es proporcional a la 
energía de las capas K. Repitiendo el mismo cálculo para los distintos medios materiales y 511 
keV se obtiene la siguiente tabla (A2.1.4) para tener una idea del orden de magnitud del 
número de colisiones. 


Pb Nal(TI) | CsI(TI)* BGO GSO LSO LYSO CZT 
140 701 10223 | 18811 7460 14595 14133 15318 18433 
keV 
511 997 45720 | 80494 58084 | 74900 82507 81865 53513 
keV 


Tabla A2.1.4: Número de colisiones de fotoelectrones antes de ser totalmente absorbidos. 


La velocidad inicial de los fotoelectrones depende de la energía del fotón y de la de la capa de 
donde han sido expulsados. Como casos límites se ha calculado (apéndice 1) dicha velocidad 


para el intervalo de energías 140-511 keV, siendo estas velocidades máximas***: 


v (140 keV) = 1,859- 10% m/s 
v (511 keV)= 2,598- 10% m/s 


116 > ” 8 
La velocidad de la luz en el vacío es = 3- 107 m/s. 
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En el mundo microscópico también se cumple la teoría de la relatividad especial! Vemos que la 
escala en que ocurren los acontecimientos es abrumadoramente grande respecto al mundo 
macroscópico. 

Es interesante observar como disminuye la velocidad del electrón al perder energía por 
ionización o excitación de átomos o electrones hasta su absorción (energía -0). 
desaceleración aumenta más rápidamente a baja energía (a partir de - 50 keV)(Fig.A2.1.7) 


20 30 50 B0 100 120 140 


Pérdida de energía en keV 


Fig.A2.17: Variación de la velocidad en función de la pérdida de energía. 
A2.2: Efecto Compton 


El efecto Compton o dispersión ("scatering") consiste en la cesión parcial de la energía de un 
fotón a un electrón en reposo (choque elástico) *”. Aunque este supuesto no se cumple 
exactamente, se extiende el mismo modelo de cálculo para electrones poco ligados. El choque 
provoca por una parte una alteración en el movimiento del electrón por transferencia de 
cantidad de movimiento(p), por ejemplo, provocando su expulsión del átomo y por otra parte 
el desvío del fotón inicial con menor energía por haberla cedido en parte al electrón. 
Estrictamente hablando, dado que un fotón viene definido por su frecuencia (v), lo que ocurre 
es la desaparición del fotón inicial de energía hv y la aparición de un fotón de menor energía 
(hv ', v'<v) y distinta dirección (p') (Fig.A2.2.1) 


Scattered photon 
of lower energy 


p, Scattering angle 
incident ml PAN gang 
photon E 


Y AN e 


Compton 
recoil 


A y electron 


Fig.A2.2.1: Efecto Compton (Scherry 2012) 
La energía cinética adquirida por el electrón es 


E, =hv=hv 


117 z E A ., a 
Ver apéndice 2 para la descripción matemática. 
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siendo h la constante de Planck. Esta pérdida de energía se traduce en un aumento de la 
longitud de onda del fotón dispersado respecto a la del original (4 = =) 
Vv 


AM=A-=A= Ae(1-c0s0) 


siendo 6 el ángulo que mide la desviación del fotón respecto a la dirección inicial y 4¿= 


En =2,426:10"** m la longitud de onda de Compton donde m. es la masa del electrón en 
e 


reposo y c la velocidad de la luz. Esta expresión nos indica que la pérdida de energía depende 
fuertemente del ángulo de desviación 0 . La energía del fotón dispersado se obtiene a partir de 


4=A24+Al 
E 


E 
LE m¿c?(1—cos0) 


siendo m,c? = 511 keV. La máxima transferencia ocurre cuando cosB8=-1, es decir, para 
0=1802. En este caso, esta energía se denomina "energía de borde Compton" que, como se 
verá más adelante, es un punto notable en el espectro de energías. La figura A2.2.2 muestra 
como la energía del fotón y la del electrón varían con el ángulo para un fotón incidente 
de 500 keV y la suma entre ambas energías se mantiene constante. Obsérvese que 
para 90” y 270” el electrón y el fotón tienen la misma energía. 


Ñ qe 
0 2 T 2 27 
500 F= 71500 
400! N / 1400 
AN / 
x / 
[ Ñ Electron FP j 
3 300| rá 1300 
ES eS 
¿ 200 PO nn lo 
E N | 
100 | FÉ 2 1400 
OL. $6 
0 902 180? 270? 360 
Angle 


Fig.A2.2.2: Reparto de energía entre fotón y electrón según ángulo de emisión del fotón 
(https://en.wikipedia.org/wiki/Compton_scattering) 


El ángulo 6 en el que sale despedido el nuevo fotón con energía hv' y el ángulo con el 
que sale el electrón gy están relacionados (ver apéndice 2). 

Para las dos energías que nos sirven de ejemplo (140 y 511 keV) se pueden calcular 
algunas magnitudes de interés que se muestran en la tabla (Tabla A2.2.1) siendo las 
longitudes de onda iniciales 


140 kev: 4 = =*%_ — 0,0089 nm = 8,9 10m 
E(keV) 

511 keV: 4 =% = 0,0024 nm = 2,410 2m 
E(keV) 
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99m 
T 


Cc: 
Ángulo de desviación del fotón p2 452 902 1352 1802 
Longitud de onda del segundo fotón | 8,910”* | 10,610 | 11,310*% |13,010*% | 13,710” 
M 
Energía del fotón dispersado*** 140,0 |117,1 109,7 95,5 90,6 
keV 
Energía del electrón 0 22,9 30,3 44,5 49,4 
keV 
Ángulo de salida del electrón -- 62 38 18 0 
o 
PET: 
Ángulo de desviación del fotón p2 452 902 1352 1802 


Longitud de onda del segundo fotón | 2,4 10% |3,11310*%” |48310% |6,5410* | 7,2510” 


M 

Energía del fotón dispersado 511,0 396,6 257,0 189,8 171,1 
keV 

Energía del electrón 0 114.4 254,0 321.4 339,9 
keV 

Ángulo de salida del electrón --- 50 27 12 0 


o 


Tabla A2.2.1: Valores de la dispersión Compton para *"” 


Tc y fotones PET 
La velocidad del electrón para este intervalo de energías no varía apreciablemente con 
el ángulo del fotón pero si con la energía de éste 


v (140 keV) = 2,914- 10” m/s 
v (511 keV)= 4,072: 10” m/s 


que son unas diez veces inferiores a las de los fotoelectrones (efecto fotoeléctrico) por 
lo que su alcance será sensiblemente menor. 

Los fotones dispersados podrán sufrir efecto fotoeléctrico o Compton (desde el punto 
de vista de balance energético ya que la mayoría tienen energías superiores a las de las 
capas K de muchos elementos). Los electrones "dispersados" tienen, a su vez, 
suficiente energía para provocar ¡onizaciones locales importantes, sobre todo en el 
caso de 511 keV. El Compton múltiple se da en muchos casos. No obstante, hay que 
tener en cuenta la probabilidad de que esto ocurra, parámetro de suma importancia y 


que determina en definitiva lo que se detecta?*”. 


118 Juntando todas las constantes y cambios de unidades E=1241,5/2 [keV] 


Esto es una cosa tan simple como lo que se llama valor esperado que es lo que se puede "ganar" por 
la probabilidad de "ganar". Aquí "ganar" sería lo que puede ocurrir por la probabilidad de que ocurra. 


119 
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A2.2.1: Probabilidad del efecto Compton 

La probabilidad de que ocurra efecto o dispersión Compton depende del número de electrones 
por unidad de masa del material absorbente ya que se establece entre fotones y electrones. 
Cuantos más electrones "libres" o "casi libres" haya, más probabilidad de que ocurra 
(dependencia con la densidad de electrones). Esta densidad de electrones depende 
directamente de la densidad del material y, en última instancia, y en menor medida del 
número atómico (Hubbell 1997, Sankarshan 2020). 

Por otra parte su probabilidad depende de la energía. Cuanto mayor energía menor 
probabilidad como se observa en la figura A2.2.3 a partir de una energía umbral que se sitúa 
alrededor de los 50 keV. Esta curva se ha obtenido integrando para todos los posibles ángulos 
de dispersión. 


0.01 0.1 10 


1 
k¿ (MeV) 
Fig.A2.2.3: Variación de probabilidad de efecto Compton con la energía (Caltech 2016) 


Hay que distinguir o señalar que las relaciones matemáticas que se han obtenido no tienen de 
forma explícita esta dependencia y que la hipótesis básica en la que se apoyan es suponer que 
el electrón está en reposo o con una cantidad de movimiento despreciable frente al aporte del 
fotón. Esto significa que el momento lineal transferido es mucho mayor que el que tenía el 
electrón originalmente que en términos de longitud de onda es 


A. 0 a 
7 sinz < 
2 2 Ñ 
siendo 2A¿ la longitud de onda inicial del electrón. Si esta condición no se satisface, la 


probabilidad depende de los electrones atómicos y de sus ligaduras. 
Con esta hipótesis de "casi libertad" se ha obtenido la probabilidad para cada energía y ángulo 


E 2 So a A Sais do den dy 
de desvío, expresión que se conoce como sección eficaz de Klein-Nishina (5) que indica la 
KN 


probabilidad de cada ángulo para una energía dada. 

La figura A2.2.4 indica como varía la probabilidad de cada ángulo en función de la energía. 
Vemos que a medida que aumenta la energía, la probabilidad de que el fotón dispersado 
"retroceda", es decir, sufra una desviación mayor de 90%, va disminuyendo. Para fotones de 
140 keV la probabilidad de retroceso es bastante superior a la que tiene los fotones de 511 
keV, 
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Probability of scattering 
(arbitrary units) 
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Fig.A2.2.4: Probabilidad de ángulo de dispersión según la energía del fotón (Cherry 2012) 


Otra forma común de representar gráficamente como se distribuye la probabilidad de desvío 
es dando las curvas de probabilidad. Es decir, curvas que indican los ángulos de desvío 
probables en función de la energía inicial. La distancia al centro indica el grado de 
probabilidad. Así, todos tienen mayor probabilidad de ir hacia adelante que en otras 
direcciones pero las otras direcciones (ángulos) son también probables aunque en menor 
grado. Así, los fotones de 10 keV tienen casi la misma probabilidad de seguir adelante (02) que 
retroceder (180%) y a medida que aumenta la energía disminuye la probabilidad de grandes 
desviaciones (Fig.A2.2.5). 


——————> 180 
Dirección 
inicial del fotón 


20 0 
270 
Fig.A2.2.5: Curvas de probabilidad de desviación (Grimes 2013) 


Hasta aquí se han expuesto las dependencias de la probabilidad para que exista efecto 
Compton como son la energía del fotón incidente, las condiciones del electrón sobre el que 
incide y el medio material en el que esto puede suceder (Apéndice 3). A continuación se 
presenta qué ocurre cuando se produce el efecto o dispersión Compton. 
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A2.2.2: Cambios en la energía y direcciones 

Lo expuesto hasta ahora nos dice que el efecto Compton repercute directamente en la calidad 
de las imágenes al aumentar la posibilidad de considerar correctos fotones muy desviados de 
su dirección inicial. 

Supongamos que un paciente emite fotones de una sola energía E, y que el equipo formador 
de imágenes acepta fotones de entre Ey y 90%E¿ Cabe preguntarse cuál es el abanico de 
fotones que en principio se podrían considerar válidos. De la expresión general del efecto 
Compton (Anexo A2.2) se obtiene que el ángulo de desviación del fotón viene dado 


9=arccos(1-(511/Ep)) 
con lo que para las energías del %"Tc y PET son: 


E/=140 > 0: + 542 
Eo=511 > 0: + 272 


Se observa que para alrededor de 140 KeV se impone el uso de un artefacto que limite los 
fotones desviados Este artefacto es un colimador. En PET debido al propio sistema de 
formación de imágenes por coincidencias temporales no es necesaria la colimación física por 
medios absorbentes, es decir, colimadores. 

La distribución de la energía de los fotones generados da lugar al espectro de energía. En él se 
distinguen partes bien diferenciadas. Por una, aparece el registro de los fotones que han 
cedido toda su energía ("fotopico"'), y por otra parte, el de los fotones dispersados por efecto 
Compton (Fig.A2.2.6). 
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Fig.A2.2.6: Distribución teórica de la energía detectada (a partir de Parks 2015) 


Se observa perfectamente el borde Compton, que es la energía máxima que puede tener un 
fotón al haber sufrido efecto Compton. La energía del fotón inicial corresponde a la del 
"fotopico ideal" de la figura. Como se verá más adelante, en los espectros reales las dos zonas 
están conectadas debido a los múltiples efectos de carácter estadístico que intervienen en su 
detección y cuya proporción depende del detector empleado (Fig.A2.2.7). 
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Fig.A2.2.7: Espectro "real" mediante detector de centelleo sólido (A partir de Parks 2015) 


Un espectro experimental de la zona Compton se presenta en la Fig.A2.2.8 
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Fig.A2.2.8: Espectro de energía excluyendo el "fotopico" (Caltech 2019) 


Se observa perfectamente el "redondeado" debido tanto al equipo detector*?” como al hecho 
de que en un medio material los electrones corticales tienen una cierta cantidad de 
movimiento en contra de lo que se supone en su estudio teórico. Esto último hace que haya 
una cierta dispersión en los valores de la energía máxima (Fig.A2.2.9) que se traducen en un 
suavizado del borde. 


Counts per channel (x 10% 
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Fig.A2.2.9: Borde Compton para "Tc (Knoll 2010 ) 


a puede hablar de que el resultado de la detección es la convolución de la distribución dentro del 


material por la respuesta impulsional del equipo detector. 
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El borde es la zona con mayor número de detecciones (cuentas) y por lo tanto es el más 
probable. Esto hace, como se verá más adelante, que deba excluirse totalmente la zona 
Compton en la generación de imágenes. 

Además de la dispersión Compton existe la dispersión (scattering) Rayleigh que se produce a 
nivel atómico, es decir, es la interacción de un fotón con un átomo como un todo. Debido a la 
gran masa de los átomos, el fotón pierde muy poca energía y prácticamente sólo se desvía de 
su trayectoria. Este efecto, sólo es importante a bajas energías, por debajo de unos 50 keV, por 
lo que normalmente no se tiene en cuenta en Medicina nuclear?*. 

Hasta aquí se han descrito los conceptos básicos que intervienen en la interacción de la 
radiación con la materia. Estos efectos se traducen macroscópicamente en la atenuación y 


posteriormente en la detección. 
A2.3: Atenuación 


Un haz de radiación electromagnética ( y, X) de una determinada energía a medida que va 
interaccionando con un medio material va perdiendo fotones de aquella energía inicial 
creándose, si ocurren efectos Compton, fotones de progresivamente menor energía o 
desapareciendo si hay efecto fotoeléctrico. En definitiva, la intensidad inicial con una 
determinada energía va disminuyendo a media que la radiación penetra en la materia. Este 
fenómeno se denomina atenuación y es uno de los efectos degradantes que intervienen en la 
medición de la actividad que está presente en un paciente ( al hacer disminuir la actividad que 
se detecta y que varía con la profundidad del foco emisor). Por otra parte, gracias a ella, la 
radiación se puede manipular de manera que sólo se detecten fotones en determinadas 
direcciones como ocurre con los colimadores, que están basados en la atenuación debida a los 
septos. 

La atenuación sigue una ley exponencial que relaciona la intensidad a una distancia d dentro 
del medio material I(d) con la intensidad inicial antes de penetrar I(0). En esta ley 
interviene la distancia recorrida y un coeficiente y (coeficiente de atenuación lineal) que 
depende del tipo de material (de su número atómico y densidad) y de la energía de la 
radiación. 


I(d) = Ip e 


Esta expresión expresa, de forma similar a lo que se ocurre con la ley del decaimiento, 
como está relacionada la intensidad medida con la inicial. Esta relación viene a decir 
que la disminución con la distancia de la intensidad de un haz de radiación 
monocromática, en un punto de un medio material, es proporcional a la intensidad en 
aquél punto y a la probabilidad de que la radiación sea absorbida por unidad de 
longitud, lo que se traduce en: 


dl 
dx da 

donde u es la probabilidad de que el fotón original haya sido eliminado del haz 
(absorbido, convertido,...) por unidad de longitud y dx la pequeña longitud recorrida 
en el punto x. Esta ecuación integrada entre O (el origen del medio material) y la 
distancia d da lugar a la expresión de la ley de la atenuación (Fig.A2.3.1). 


121 . .z A da z Ñ ») 
La dispersión Rayleigh de la luz visible por las moléculas del aire es la responsable de que el cielo se 


vea azul. 
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Fig.A2.3.1: Ley de atenuación para distintos coeficientes de atenuación lineal (Wikibooks) 


A2.3.1: Dependencia con la densidad 

La atenuación depende del estado físico del material ya que, por ejemplo, los átomos en un 
gas están mucho más separados entre sí que en un sólido o un líquido con lo que la 
probabilidad de interacción en ellos es mayor, cosa que se refleja en su densidad (Fig.A2.3.2). 
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Fig.A2.3.2: Esquema de densidades (Wikibooks) 


Para contrarrestar aproximadamente esta dependencia y hacer que el coeficiente de 
atenuación sólo dependa de la energía y del tipo de materia, se divide el coeficiente de 
atenuación lineal por la densidad (coeficiente de atenuación másico). En la Tabla A2.3.1 se 
muestra la densidad de distintos materiales relacionados con el empleo de la radiación. 


HUMAN TISSUE Density (kg/m?) 
Lung 320 
Fat 910 
Soft tissue, muscle 1000 
Bone 1850 
CONTRAST MATERIAL 

Air 1.3 
Barium 3500 
lodine 4930 
OTHER 

Calcium 1550 
Concrete 2350 
Molybdenum 10,200 
Lead 11,350 
Rhenium 12,500 
Tungstate 19,300 


Tabla A2.3.1: Densidad de distintos medios (Kadah 2017) 
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La dependencia de la atenuación con el tipo de materia es mucho más compleja. Para poder 
caracterizar el tipo de materia se emplea el llamado número atómico efectivo (Z.:,) que es el 
promedio del número atómico de los elementos que la componen. (Tabla A2.3.2 ) 


__HUMAN TISSUE 3 3 Zem 
Fat 6.3 
Soft tissue 7.4 
Lung 7.4 
Bone 13.8 
CONTRAST MATERIAL 
Air 7.6 
lodine 53 
Barium 56 
OTHER 
Concrete 17 
Molybdenum 42 
Tungsten 74 
Lead 82 


Tabla A2.3.2: Número atómico efectivo de distintos medios (Kadah 2017) 


La probabilidad macroscópica u es el resultado de combinar las probabilidades de que 1 fotón 
sufra un u otro de los efectos "elementales" como el efecto fotoeléctrico y el efecto Compton. 


A2.3.2: Dependencia con la composición del medio 

La dependencia con Z.ff no es directa como en el caso de la densidad. Así, la probabilidad de 
que intervenga el efecto fotoeléctrico varía como (Ze /E-) donde E es la energía de los 
fotones mientras que el efecto Compton varía como (Z./E) aunque muy poco, por lo que se 
considera aproximadamente constante. La Fig.A2.2.12 muestra gráficamente y sucintamente 
como varía la probabilidad en función de Z.s y de la energía. Las líneas entre efectos indican las 
combinaciones entre energía y Ze con igual probabilidad. 


Atomic number, Z 


0 
0.01 0.1 0,511 1 10 100 
Photon energy (MeV) 


Fig.A2.3.2: Distribución de la probabilidad dominante en función de Z.s y de la energía: rojo= 
tejidos, verde= Pb, lila: cristales de centelleo (modificada de Cherry 2012). 
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En el rango de energías empleadas en la formación de imágenes no se produce la creación de 
pares ya que se precisan por lo menos 1,022 MeV. En la Fig.2.2.12 observamos que el efecto 
Compton es el dominante para Z.f entre 7 y 14 (hueso-tejido blando) y energías entre 0,08 y 
0,511 MeV que corresponden a Medicina nuclear (zona en rojo)*?. Esto hace que la radiación 
dispersa por Compton sea importante lo que obliga a que las imágenes deban adquirirse 
seleccionando no solo la dirección (en una gammacámara mediante un colimador) sino 
también la energía de los fotones para que se puedan considerar válidos (en gammacámara y 
PET) mediante una ventana de energía. 

Si consideramos ahora valores muy superiores, como por ejemplo, el plomo (Z.f=82) vemos 
que el efecto predominante es el fotoeléctrico, lo que significa la absorción total de la 
radiación*”. Este es el motivo por el que se usa como blindaje y en los colimadores. 

Un caso intermedio lo constituyen los cristales de centelleo habitualmente utilizados hasta 
ahora en los equipos de imagen de Medicina nuclear (Tabla A2.3.3) cuyo Z.f; se sitúa entre 51 
para el INal(TI) y 75 para el BGO (zona de color lila). En este caso los materiales para centelleo 
tienen suficiente densidad para poder absorber los fotones de 511 keV (excepto el Nal:Tl, cosa 
por la que no se usa en PET) y suficiente número atómico para que predomine el efecto 
fotoeléctrico en una primera interacción. No obstante, por la relativa facilidad de construir 
cristales de grandes dimensiones el Nal:Tl constituye el material óptimo, hasta ahora, para 
construir gammacámaras para radioisótopos de baja-media energía (69 keV del 4Tl a los 364 
keV del 9*). 


Material Densidad (g/cm?) Zo 
Nal:TI 3,67 51 
GSO 6,71 58 
CsI(TI) 4,51 54 
LSO 7,4 66 
LYSO 7,0 66 
BGO 7,13 75 
CZT 5,80 50 


Tabla A2.3.3: Densidad y Z efectivo (Z.s de cristales empleados en la detección en Medicina 
nuclear 


A2.3.3: Coeficiente de atenuación 

El coeficiente de atenuación u se descompone en tantos "sub" coeficientes de atenuación 
como posibles mecanismos de interacción, así para el intervalo 100-511 keV, éste tiene dos 
componentes 


Um = Ho + Hr 


siendo pu, el correspondiente a efecto fotoeléctrico y u, el debido a efecto Compton. 
Obsérvese que al tratarse de probabilidades, los coeficientes se suman ya que en una única 
interacción sólo puede ocurrir uno de los mecanismos (regla de la "O"), es decir, son auto- 
excluyentes. Hay que tener presente que lo expuesto indica lo que puede ocurrir en una sola 
interacción, cosa que puede suceder si las dimensiones del medio material son pequeñas. Si el 


dee El Zo del aire es del mismo orden que el de los tejidos blandos y superior a la grasa por lo que 
debería atenuar de forma similar, pero su densidad es tan baja 1,3 kg/m' (A2.2.2)- que la probabilidad 
de interacción es prácticamente nula. Esta es la razón por la cual los pulmones se ven "vacíos" respecto 
a los tejidos circundantes. 

122 Se detecta un aumento de la temperatura solo en casos de muy alta actividad como en los 
contenedores de combustible de centrales nucleares. 
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medio tiene dimensiones iguales o mayores que el recorrido libre medio (A) para aquella 
energía, entonces lo más probable es que el fotón resultante de un efecto Compton pueda 
volver a interaccionar hasta que toda su energía sea absorbida lo que se traduce en una 
modificación del espectro de la energía. 

De la figura A2.3.3A correspondiente al agua y, por extensión a los tejidos blandos, se 
desprende que tanto para los fotones del "Tc de 140 keV como para los 511 keV de los 
radionúclidos empleados en PET, el mecanismo exclusivo es la interacción Compton (o) hecho 
que incide directamente en la calidad de las imágenes. 

De la figura A2.3.3B se deduce que en el Nal(TI)-y en la mayoría de materiales para el centelleo 
sólido- los fotones de 140 keV tienen una probabilidad 10 veces superior a sufrir efecto 
fotoeléctrico que Compton (de -0,1 a -1). En cambio, los de 511 keV tienen una probabilidad 
superior de sufrir Compton que efecto fotoeléctrico hasta unos 250 keV en el que ya 
predomina el efecto fotoeléctrico lo que hace que el Nal(TI) no sea el adecuado para PET. Al 
ser la probabilidad de estos efectos dependientes de la energía, estas consideraciones solo son 
válidas para las primeras interacciones, ya que los fotones X generados por el llenado de la 
vacante en la capa K o Lson de mucha menor energía y por lo tanto con otra probabilidad de 
interaccionar con el cristal de Nal(TI). El fotón que haya sufrido efecto Compton también habrá 
disminuido su energía por lo que lo más probable es que también sufra ef. fotoeléctrico. En 
definitiva, los fotones y los electrones producidos en estas ¡onizaciones primarias, a su vez 
excitarán o ionizarán el material convirtiendo finalmente un fotón y en una cascada de 
electrones y algunos fotones de muy baja energía. 


Nal(TI) 


2 


Mass attenuation coefficiert (cm”/g) 


Mass attenuation coefficient (cid 
o 


0.01 


0.001 
0.01 0.1 1 10 0.01 0.1 1 10 


A Photon energy (MeV) B Photon energy (MeV) 


Fig.A2.3.3: Componentes del coeficiente de atenuación. o representa efecto Compton,t efecto 
fotoeléctrico, k creación de pares. (Cherry 2012) 
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A2.4: Detección 


Desde el punto de la detección, la absorción de fotones en los cristales de centelleo es 
totalmente beneficiosa ya que es en lo que se basan. La cesión de energía electromagnética al 
medio permite convertirla en otra forma de energía que hace posible su detección. 

Desde el punto de la formación de imágenes, la atenuación de fotones en los tejidos hace que 
se pierdan posibles detecciones, particularmente cuando los fotones proceden de puntos 
profundos respecto al detector y debido al efecto Compton, un emborronamiento o falta de 
definición por los fotones desviados pero con energía parecida a la original. 

La absorción de fotones en un medio material depende además de su composición y de la 
energía de los fotones, de sus medidas, es decir, del volumen en el que puede darse la 
desaparición del fotón incidente. La figura siguiente (A2.4.1) muestra como la absorción 
depende del grosor en función de la energía para el Nal(TI) . Se observa que dentro del 
intervalo de las energías empleadas en Medicina nuclear, las gammacámaras que tienen un 
grosor estándar de 9,5 mm (3/8"), tiene una eficiencia de detección de los fotones de 140 keV 
de casi el 100% mientras que para los fotones de 511 keV sólo un 30%. Las cámaras que se 
diseñaron para poder adquirir estudios de PET tenían un cristal de 1" con una eficiencia del 
60%. 


Absorption Efficiency of Nal(TI) 


E 
mM 
loa 
ys] 
8 
== 


Percent Absorption 


tl 


10 100 1,000 10,000 
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Fig.A2.4.11: Absorción de fotones según grosor y energía en cristales de Nal(TI) donde se 
indica el intervalo de energías de medicina nuclear (rojo) y en verde la energía del "Tc. (Saint- 
Gobain) 


En resumen, el paso de radiación a través de un medio material (sólido, líquido o gas) produce 


un incremento de su energía interna por excitación y altera su estado eléctrico natural, que es 
la neutralidad, por ¡ionización (Fig.A2.4.2) 
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Fig.A2.4.2: Esquema de interacciones múltiples (Cherry 2012) 


Actualmente se utilizan en Medicina nuclear tres tipos básicos de detectores como son los de 
estado gaseoso, que se emplean en los activímetros, los detectores de centelleo en sus 
distintas variantes y los detectores de estado sólido, siendo estos dos últimos tipos utilizados 


tanto en la detección como en la formación de imágenes. 


A2.5: Apéndice 1 

La velocidad a la que se desplazan los electrones dentro del medio material depende de su 
energía inicial. A media que interaccionan van perdiendo energía y en consecuencia velocidad. 
Para tener una estimación de la velocidad máxima de un fotoelectrón, que es justo la que tiene 

después de ser expulsado del átomo, partimos de la expresión relativista de su energía E: 


E = (y- )mpc? 


siendo y el término relativista 
* — 

== 

Y 


donde v es la velocidad del electrón, c la velocidad de la luz y mac? la energía en reposo del 
electrón que es igual a 511 keV. Esta expresión nos dice que si el electrón o cualquier otro 
objeto, no se mueve, su energía es la de su masa (E=mc*) y que a medida que va aumentado su 
velocidad va aumentado su masa para que nunca pueda llegar a superar la velocidad de la 


luz*” (Fig. Ap. 1.1) que es de 3.10% m/s. 


3,00 10% 


2,95 10% j 


m/s 
J 
2,90 10% j 
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2,85 10* 
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keV 


10) 1,0 1012 
Fig.Ap. 1.1 Variación de la velocidad de un electrón al aumentar su energía 


12 


4 . Ñ A 7 . 
o, de forma equivalente, se contrae el espacio o se dilata su tiempo, para que su velocidad no llegue 
a superar la velocidad de la luz. 
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A partir de la expresión de la energía se obtiene la velocidad v del electrón : 


Ec?(E + 2m,c?) 
(E + mpc? y? 


Esta expresión es válida para cualquier partícula cuando su energía es E. Esto significa que sólo 
es válida si no hay nada que altere su energía (por ejemplo, cargas o campos eléctricos o 
magnéticos). Esta relación se ha obtenido para tener idea del orden de magnitud y ver a qué 
velocidades ocurren "las cosas". 


A2.6: Apéndice 2 


El estudio del efecto Compton comporta aplicar la mecánica cuántica y relativista, entre otros 
factores por tratar con fotones de masa en reposo nula (sólo existen si se desplazan) y las 
velocidades involucradas. 

El esquema de la dispersión Compton es sencillo. Un fotón incide en un electrón que está en 
reposo. Debido a la cesión de energía y de cantidad de movimiento, el fotón inicial se 
convierte en otro de menor energía y el electrón adquiere movimiento y energía. 


recoiling electron ..- 


incident photon 


target 
electron 
at rest 


» 


scattered photon 


Fig.Ap.2.1: Esquema del efecto Compton (LeClair 2019) 


La energía del fotón incidente es Ey=hv y su cantidad de movimiento (o momento lineal) Py es 
hv/c. 

El electrón inicialmente está en reposo, por lo que su energía es debida sólo a su masa E¿=m.c2 
y su cantidad de movimiento P,es O. 

Después de la colisión, el fotón tiene una nueva energía E,'=hv' , un nuevo momento lineal 
Py'=hv'/c y una dirección distinta de la original haciendo un ángulo 8 con la inicial. 

El electrón ha adquirido cierta energía E'., y ha adquirido un momento lineal P'. 

La cuestión es obtener las cantidades después del choque. Para ello se aplican los dos 
principios fundamentales de la mecánica que son la conservación de la energía y la 
conservación del momento lineal: 


Ey+E.=Ey+E'. 
Py+P.=P'y+P'. 


(el momento lineal es un vector, es decir, definido por un módulo y por el ángulo que forma 
respecto a una referencia. Aquí este carácter se indica en negrita.) 
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La conservación relativista de la energía relaciona la energía con la cantidad de movimiento 


mediante la expresión 
LP Ame= Past [mzc? PE 


Operando se obtiene la expresión del efecto Compton. 


1 L.. E A a 
EJ moot cos O) 


] do 2 > z hc 
Si en ella substituimos las E por su expresión en función de la longitud de onda E = e 


obtiene la expresión "clásica". 


A-4= 


1 —cosó 
E cosO) 


La energía cinética del electrón E, viene dada por la diferencia de energías del fotón antes y 
después de la colisión 


hv 
hv hv [| hy m,c? 
Ea ne mc? hv 
e E e 1 +5 (1 -co0s0) 
m¿C 


Esto nos dice que la fracción de la energía del fotón incidente que se transfiere al electrón 
como energía cinética depende de la energía y del ángulo de desvío del fotón. 

La figura Ap.2.2 muestra gráficamente como varía este reparto, al haber utilizado como unidad 
de energía la de la masa en reposo del electrón m,c? , se tiene directamente el 


comportamiento de la expresión entre paréntesis. 
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Fig.Ap.2.2: Reparto de la energía en función del ángulo de dispersión (LeClair 2019) 
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En ella observamos el típico comportamiento relativista que sucede cuando una partícula (el 
electrón) aumenta su energía y, por lo tanto su velocidad, tendiendo a la velocidad de la luz. 
También vemos que este reparto depende del ángulo en el que se ha desviado el fotón cuya 
importancia aumenta con la energía. En cambio, en la expresión clásica del cambio de longitud 
de onda, o sea, de energía, no aparece explícitamente la energía. 

La velocidad del electrón se obtiene aplicando la expresión expuesta en el apéndice 1, 
considerando que la energía del electrón es la energía cinética obtenida anteriormente. La 
figura Ap.2.3 representa el cuadrado de la velocidad del electrón. 


1000 2000 ¡000 3000 5000 


Fig.Ap.2.3: Velocidad (al cuadrado) del electrón en (m/s)? respecto la energía en eV. 


en el que se observa la aproximación asintótica al límite de c? impuesta por la teoría de la 
relatividad especial. 

Aplicando distintas relaciones trigonométricas entre los vectores de los momentos lineales se 
obtiene la expresión que relaciona el ángulo de expulsión gp del electrón con el ángulo del 
fotón dispersado 6 y de la energía del fotón incidente 


to= (1+23)un(3) 
cotp = e an (> 


que para el intervalo de energías de medicina nuclear (Fig.Ap2.5) indica por una parte 
desviaciones significativas que disminuyen al aumentar la energía del fotón (0=452). 


150 200 250 OO 350 400 450 500 


Fig.Ap.2.5: Desviación del electrón respecto a la dirección del fotón incidente (2) respecto 
energía (eV) 


Observamos, una vez más, que al aumentar la energía, las desviaciones respecto a la dirección 
del fotón incidente, disminuyen. Todo tiende a "ir hacia adelante". 
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A2.7: Apéndice 3 


Se puede considerar que la probabilidad de que ocurra efecto Compton es el producto de dos 
factores. El primero, que considera que el electrón es libre, es la obtenida por Klein-Nishina 
(KN). El segundo factor se refiere a la probabilidad de que el electrón llegue a un estado 
excitado o abandone el átomo al recibir la energía del fotón que depende del momento lineal 
del electrón y del Z del átomo). Dicho en otras palabras, si el electrón en el que incide el fotón 
no es libre, el supuesto de que está en reposo no se cumple*”. Para tener en cuenta este 
hecho, se modifica la probabilidad dada por Klein-Nishina por un factor que depende de la 
velocidad inicial del electrón y del número atómico efectivo del medio material que tiene en 
cuenta la probabilidad de interacción según qué capa de un átomo esté alojado el electrón - 
nivel de ligazón o nivel de "libertad" del electrón sobre el que incide el fotón. Este factor se 
denomina "incoherent scatttering function" S(q,Z) y da la probabilidad de que un átomo 
absorba la energía y pase a estar excitado o ¡onizado cuando un fotón transfiere energía y 
cantidad de movimiento a alguno de sus electrones (Sankarshan 2020). 


do do 
(7) = 55) 1015a-2 
q es la cantidad de movimiento transferida al átomo*”* cuyo valor es 


sen(5) 
q = 
A 


siendo A la longitud de onda del fotón = 1,24 Á/E(keV) y 0 el ángulo de la dispersión del 


fotón. 
8 99mTc: 140 keV | PET: 511 keV 
452 4,320 15,770 
902 7,983 29,139 
1352 10,431 38,073 
1802 11,290 41,209 


Tabla Ap.3.1: factores q en Angstrom (1Á=0.1 nm) 


Fijado un medio material, es decir, fijado un Z s;, el valor de q determina si el electrón puede 
considerarse libre o ligado. Si el momento transferido "q "es pequeño respecto al momento 
inicial del electrón entonces S(q,Z) tiende a O, es decir, no hay dependencia respecto a Z. Si, en 
cambio, es grande, entonces se aproxima a Z.os,. Para ángulos de dispersión grandes y energías 
altas, S(q,Z)= Zof por lo que 


125 z . z z z 
A pesar de que los cálculos suponen de partida que el electrón está en reposo, el electrón no puede 


ser libre ya que para ángulo O, para que se conserve la energía, debe haber "detrás" algo que absorba lo 
que el electrón no puede, de aquí la necesidad de que esté "ligeramente ligado" a un átomo para que 
sea éste quien lo absorba.(LeClair 2019) 

id Expresión viene de considerar un choque en el que el momento transferido del fotón al átomo es su 
componente vertical en la hipótesis de "small angle scattering" gracias a la diferencia de sus masas. 
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En la figura Ap.3.1, se representa S(v) en función de una nueva variable V que engloba Z y q 
(v=178,4 Z-"Fhv sin(0/2)) 


s(v) 


o 1 2 3 4 
v 


Fig.Ap.3.1: Variación del factor de corrección para la probabilidad (Nelms 1953) 


que permite ver como S(v) varía con v. Un ejemplo de esta corrección es la figura Ap.3.2 en la 
que se observa como varía la probabilidad de considerar el electrón libre o ligado. 


3 


em y E 
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Fig.Ap.3.2: Efecto de S(V) sobre la probabilidad según Klein-Nishina para Pb y E=300keV 


(Nelms 1953) 
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A3: Detectores de estado gaseoso 


Un detector es un instrumento capaz de medir la presencia de radiación y posiblemente 
alguna de sus propiedades (Cerrito 2009). La sensibilidad indica la capacidad de detección y es 
importante subrayar que un determinado detector no es universal, es decir, que solo detecta 
determinado tipo de radiación y en cierto intervalo de energías. La sensibilidad depende 
básicamente de la probabilidad de interacción de la radiación ionizante, de la masa donde 
interaccionará, del ruido o señal en ausencia de radiación. 


A3.1: Cámara de ionización 


Un detector de estado gaseoso o cámara de ¡onización consiste en un recipiente que está 
lleno de gas a cierta presión. (Fig.A3.1) 


Voltage source 


Current 
measuring 


Incident devica 


jonizing 
radiation 


Fig.A3.1: Esquema de una cámara de ¡onización (Cherry 2012) 


La radiación produce la ¡ionización del gas, es decir, la separación de cargas positivas y 
negativas de las moléculas originalmente neutras. Esta ionización se produce mediante los 
mecanismos de interacción radiación-materia explicados en el capítulo anterior. Para que se 
produzca es imprescindible que se supere una energía umbral, es decir, que la energía de la 
radiación sea suficiente para arrancar un electrón de la molécula del gas. En la Tabla A3.1 se 
presentan los valores mínimos para que se produzca ¡onización en los medios gaseosos 
empleados en las cámaras de ionización. 


Primary lon. Wi 
ion pairs cm”? eV 
9. 37 
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Tabla A3.1: Valores característicos de gases empleados en cámaras de ¡onización. Wi es la 
energía mínima de ¡onización para gases de cámaras de ¡onización (LeRoy 2009). 


La energía de ionización se sitúa aproximadamente entre 10 y 25 eV para liberar electrones 
poco ligados. No obstante existen otros mecanismos por los que una radiación puede perder 
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energía sin producir ionización, como es la excitación que consiste en hacer pasar un electrón 
a un estado de mayor energía pero ligado a la molécula sin ser expulsado de ésta. 

Esto hace que la pérdida promedio de energía por par de ¡ones (electrón- ¡ón positivo) sea 
mayor que la energía de ionización al tener en cuenta las pérdidas no ionizantes. Este valor W 
(Tabla A3.1) siempre es mayor que la energía de ¡onización y, en principio, depende del tipo 
de gas, del tipo de radiación y de su energía con unos valores de entre 25-35 eV/par de ¡ones. 
Suponiendo que W es constante para un determinado tipo de radiación, un fotón de 140 keV 
creará hasta pararse un reguero de unos 4700 pares de ¡ones y un fotón de 511 keV uno de 
17000 por lo que la energía depositada será proporcional al número de pares formados. 


X Primary lonisation 


o Secondary lonisation 


Fig.A3.2 lonizaciones sucesivas hasta la absorción total de la energía (Cerrito 2017) 


La ionización del medio puede producirse de dos maneras. Una, es la ¡ionización directa 
producida por la radiación incidente o primaria, y la otra, la secundaria, producida por los 
rayos Ó generados por una primera interacción. La suma de ambas ¡onizaciones se denomina 
¡ionización total. El número de pares de ¡ones viene dado por 


n= - [pares de iones/cm] 


donde Wes la energía promedio que se necesita para formar un par de ¡ones (Tabla A3.1) y 
AE la energía perdida. Este factor n no varía apreciablemente para distintos gases. 

Una vez formados, los iones se mueven de acuerdo con su energía cinética de origen 
térmico*””. Para jones son del orden de 10* cm/s y de 10% cm/s para los electrones al ser de 
menor masa. 

Los iones formados tienden espontáneamente a recombinarse para alcanzar la neutralidad. Si 
se aplica una tensión entre los electrodos las cargas positivas se dirigen al cátodo y las 
negativas al ánodo estableciéndose un movimiento de cargas, es decir, se genera una cierta 
intensidad de corriente que se puede medir externamente. 

Bajo el efecto de este campo eléctrico, los iones y los electrones se acelerarán siguiendo las 
líneas del campo eléctrico. El movimiento colectivo de las cargas viene dado por la 
superposición de la deriva debida al campo eléctrico y la velocidad de dirección aleatoria de 
origen térmico. La velocidad dependerá de la magnitud del campo eléctrico, como se observa 
en la Fig.A3.3, así como del gas. 


farr . A 1 
a mE siedo k la constante de Boltzman, T la temperatura y M la masa de la partícula (ión, 


electrón). 
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Fig.A3.3: Velocidad de deriva en función del campo eléctrico para distintos gases (Cerrito 2017) 


A3.1.1: Dependencia con la tensión 

El número de cargas generadas por la ionización depende del tipo de radiación y del gas (W) y 
de la tensión entre electrodos. En la Fig.A3.4 se observa cómo varía el comportamiento del 
detector al incrementarse el voltaje entre electrodos. En Medicina nuclear se emplean 
tensiones de forma que trabaje en la zona de "cámara de ionización" o de ionización total ya 
que es en esta zona donde el número de ¡iones detectados, o sea, la corriente eléctrica 
generada es estable y proporcional a la energía de la radiación incidente para un mismo tipo 
de radiación (a,B o y). Fijada una tensión Vy se observa como la respuesta es estable respecto 
a la tensión y sólo depende de la energía .Esta corriente es también proporcional a la tasa, es 
decir, a la cantidad de partículas por unidad de tiempo, que penetran en la cámara y que 
generan la ionización del gas. 
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Si la tensión entre electrodos aumenta, los ¡ones son cada más acelerados provocando 
ionizaciones secundarias o auto-inducidas por lo que se va perdiendo la dependencia con la 
radiación incidente, llegando a ¡onizarse totalmente el gas en la zona de Geiger-Múller, que 
sólo per detectar la intensidad de la radiación ya que se ha perdido toda dependencia con la 
energía de la radiación ionizante. Se emplea normalmente como monitores de radiación para 
temas de protección radiológica. 

La zona de "cámara de ionización" es zona de saturación, es decir, el voltaje entre electrodos 
es tal que provoca que se ¡onice todo el gas a partir de la interacción de una sola partícula 
entrante, no hay multiplicación de ¡ones generada por los propios ¡ones originales o primarios 
y la tensión es la suficiente para evitar la recombinación (Fig.A3.5) 
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Fig.A3.5: Zona de saturación de la cámara de ionización (Cherry 2012) 


La radiación no es más que un flujo de energía o partículas que provocará una sucesión de 
ionizaciones, que hace multiplicar esta "corriente elemental" por un factor que depende del 
flujo incidente, en definitiva, de la actividad que le llega al detector. Es fundamental que el 
tiempo de respuesta a una ionización sea el más breve posible para no perder "oportunidad" 
de detectar otra partícula que se traduzca en una pérdida de sensibilidad. 

Contrariamente a lo que se puede pensar, las señales no son debidas a la carga sino a la 
corriente generada por el movimiento de ¡ones y electrones al moverse hacia el ánodo y el 
cátodo. Una cámara de ¡onización simple tiene un circuito eléctrico como el de la figura A3.6 
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Fig.A3.: Circuito equivalente a una cámara simple de ionización (Cerrito 2017) 


si no hay ionización, el circuito está abierto y no pasa corriente por la resistencia R, mientras 
que hay una diferencia de potencial V, entre las placas de la cámara. Si se produce una 
ionización hay un movimiento de cargas entre las placas que induce unas cargas en los 
electrodos que reducen el voltaje del equilibrio V¿. En la resistencia R aparece una diferencia 


466 


de potencial Vr, equivalente a la caída de tensión entre placas. Es decir, si la radiación crea una 
carga AQ en "el dieléctrico" o gas entre electrodos, la carga debido a la capacitancia de la 
cámara ha de disminuir en este mismo valor ya que originalmente había un equilibrio de 
cargas. Esto se traduce en una caída de voltaje entre placas de la cámara 


AQ 
AV, == 
A 


Por lo tanto una medida de AV, entre bornes de R integrada durante el período de medida da 
una estimación de la ¡onización. 

Una vez depositada toda la carga el sistema vuelve al equilibrio y Vg>0. El tiempo de 
"recuperación" depende de la constante de tiempo RC, siendo C la capacidad del condensador 
equivalente a la cámara de ¡onización. 

La producción de pares de iones es un proceso estadístico. Si se producen N pares en 
promedio para cada partícula incidente, la incertidumbre teórica asociada, al considerarse de 
Poisson, viene dada por 


o =AN =VN 


pero en realidad es menor, y tiene que ser modificada por el factor EY donde F, que es el 
factor de Fano y que varía entre 0,16 y 0,31 dependiendo del tipo de partícula incidente y del 
medio (Leroy 2009) lo que incidirá en la resolución en energía que viene dada por 


Esto informa que la capacidad para discernir energías ligeramente distintas varía entre 2,5 y 
1,8 veces respecto a la resolución debida puramente a las fluctuaciones estadísticas (Poisson). 
Estos equipos, por lo tanto, necesitan una calibración muy exacta y precisa para que la 
actividad que se deduzca de la corriente generada sea correcta. Esta calibración se efectúa con 
fuentes patrón y con geometría prefijada (forma, volumen) y posición respecto a la cámara 
para eliminar cualquier otra dependencia que no sea la energía o energías (si se trata de 
radionúclidos emisores de fotones de distinta energía) de la fuente. 

Por ejemplo, una cámara con un volumen sensible de 104 cmí, siendo la presión del gas de 1 
atm., la corriente de saturación provocada por una fuente de “Co de 1 uCi ((3.7 x 10* Bq) es 
del orden de 10% A que es aproximadamente 5 veces la corriente generada por el fondo 
radiactivo. Si se desea aumentar la sensibilidad, es decir, la corriente de saturación, se puede 
aumentar la presión del gas. Un aumento a 20 atm. implica multiplicar por un factor 20 dicha 
corriente (Knoll 2010). 

En Medicina nuclear sólo se emplean las cámaras de ¡onización en los activímetros. 
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A4: Detector de centelleo sólido 


La energía y absorbida en los medios materiales se invierte de distintas formas según su 
naturaleza, así, por ejemplo, las emulsiones fotográficas cambian su composición química. En 
otros casos, como en los blindajes, la radiación y es totalmente absorbida y se convierte en 
energía térmica. Existen compuestos que tienen la propiedad de absorber los fotones de 
cierta energía (keV-MeV) y convertir cada uno de ellos en fotones de baja energía (Fig.A4.1). 
La energía de estos últimos se sitúa en la zona de la luz visible (o ultravioleta) de donde 
procede el nombre de centelleo** y de ello el nombre de cristales de centelleo ("scintillators") 
o centelleadores. 


scintillator 
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a o 


1 photon n photons 
(keV - GeV) (2 -4eV) 
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X-rays light 
gamma vUv-U 
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Fig.A4.1: Esquema del centelleo (Nikl) 


Los fotones de 140 keV tienen asociada una longitud de onda de 9-10*? m y los fotones de 512 
keV de 2:10 m mientras que la luz visible es de 4 a 7 -10” m que corresponden a fotones de 
2-3 eV. La cuestión es hacer visible lo invisible y para ello se emplean los cristales de centelleo. 
Cuando un fotón y penetra en un cristal de centelleo va perdiendo paulatinamente energía 
mediante los mecanismos ya descritos de la interacción de la radiación con la materia que en 
Medicina nuclear se limitan al efecto fotoeléctrico y al efecto Compton (Apéndice 2 ). Estas 
interacciones hacen que los electrones de átomos y moléculas incrementen su energía. Estos 
electrones excitados pierden el exceso de energía emitiendo muchos fotones de mucha 
menor energía (visible) que la del fotón que los ha originado (invisibles). 

En cierto modo, un cristal de centelleo se puede considerar un “desplazador” ("shifter") de 
longitudes de onda. Convierte la energía (o longitud de onda) de un fotón energético (UV,X,y) 
en una cierta cantidad de fotones de mucha menor energía (mayor longitud de onda) en el 
rango de la luz visible o casi-visible y que puede ser detectada fácilmente por los actuales 
sensores de luz (fotomultiplicadores, fotodiodos, fotodiodos de avalancha, SiPMs). 


A4.1: Mecanismo del centelleo sólido en cristales inorgánicos 


A4.1.1: Estructura de cristales inorgánicos 

La estructura cristalina consiste en una distribución ordenada de átomos (malla-"lattice") en la 
que unos electrones están ligados a los átomos y moléculas y otros son compartidos. La 
energía de los electrones se distribuye en capas o bandas, siendo las de mayor energía las 
llamadas de valencia y de conducción. Los electrones que intervienen en la unión de los 


128 E S A > A 
Estas sustancias se emplearon ya en 1903 por Crooks en un instrumento llamado espindariscopio 


para detectar visualmente los centelleos individuales generados por partículas alfa en un sustrato 
recubierto con sulfuro de zinc (Segré 1972). 


469 


átomos tienen la energía en la banda de valencia que suele estar totalmente llena. En los 
materiales conductores la banda de conducción contiene electrones mientras que en los 
aislantes, esta está vacía. La banda de valencia tiene una energía inferior a la de conducción. 
Entre ellas se sitúa la banda prohibida que significa que no pueden haber electrones con 
energía dentro de sus extremos (Fig.A4.1.1).La existencia de esta banda se explica mediante la 
mecánica cuántica. La anchura de la banda prohibida se denomina "gap" y varía con el tipo de 
cristal pero se sitúa alrededor de los 2-6 eV 


Salto de energía 


(energy gap) Banda prohibida Energía 


Fig.A4.1.1: Esquema de la distribución en bandas de energía 


A4.1.2: Conversión de fotones y a electrones 

La energía depositada en el medio puede excitar numerosos electrones de la banda de 
valencia y de bandas inferiores dotándolos de suficiente energía para que pasen a la banda de 
conducción o superiores. La energía de los fotones incidentes se transmite mediante efecto 
fotoeléctrico y/o efecto Compton según sea su energía y el medio material. En ambos casos se 
generan electrones cuya energía se distribuye como en Fig.A4.1.2 que muestra 
cualitativamente la distribución primaria del número de 


Por efecto fotoeléctrico 
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Por efecto Compton 


NO. / UNIT ENERGY INTERVAL 


ELECTRON ENERGY 


Fig.A4.1.2: Espectro de energía de los electrones primarios generados por un haz de fotones y 
de energía E (a partir de Birks 1964) 


electrones para cada energía (espectro) en el caso en que un haz monocromático de fotones y 
de energía E incida en un cristal de centelleo. Vemos que los electrones producidos por efecto 
fotoeléctrico tienen la energía inicial (E) menos la energía de ligadura (B) de la capa de donde 
ha sido extraído (Tp=E-B). Como se deduce de la Fig.A2.2.11 al tener en cuenta el Z eff de los 
cristales de centelleo (Tabla A2.2.4), se observa como el efecto fotoeléctrico predomina a baja 
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energía para estos materiales. Vemos que los fotones que han sufrido efecto Compton pueden 
tener cualquier valor entre O y hasta un valor máximo (Tmax) que corresponde a cuando el 
ángulo de desviación del fotón incidente sufre una desviación de 1802 . 

A partir de esta primera interacción, se van sucediendo ¡onizaciones, tanto por parte del 
fotoelectrón mediante colisiones, como por efecto Compton. Es decir, se van generando 
electrones secundarios "liberados" por colisiones con electrones del medio (Fig.A4.1.3). En 
efecto, los fotones desviados por un primer efecto Compton pueden ir sufriendo este mismo 
efecto varias veces hasta una energía insuficiente para crear más ¡onizaciones y ser absorbido 
como energía térmica. A su vez, el hueco creado en el efecto fotoeléctrico se llena con un 
electrón de una capa superior liberando la energía sobrante en forma de rayos X que puede a 
su vez sufrir efecto Compton o expulsar electrones del propio átomo que se denominan 
electrones Auger.*” 


O 
Secondary electrons 


X- or y-ray 
Primary electron 


Fig.A4.1.3: Esquema generación electrones por radiación electromagnética (Yanahida 2018) 


El resultado es que un fotón incidente ha provocado que un cierto número de electrones de la 
banda de valencia tengan más energía de la que tenían y pasen a la banda de conducción si 
ésta es suficiente. Si no la tienen comunican su energía a las vibraciones de átomos de la red 
cristalina y vuelven al estado energético inicial. Si adquieren suficiente energía pasan a la 
banda de conducción de donde tenderán a bajar su energía (desexcitación). Este proceso de 
excitación y posterior desexcitación se produce a muy corta distancia (micras) del camino 
seguido por las partículas cargadas. Al final, de un fotón se obtiene un reguero de pares 
electrón-hueco tardándose en producirse entre 1 y 100 fs. 

Lo ideal sería que el fotón incidente sufriera sólo efecto fotoeléctrico. De esta forma sólo se 
crearían fotoelectrones de la misma energía y que por lo tanto, salvo fluctuaciones, se 
generarían un número similar de electrones secundarios y de energía también similar. De aquí 
se infiere que una propiedad a tener en cuenta en los cristales de centelleo es su probabilidad 
de producir efecto fotoeléctrico, que para fotones de 511 keV se muestran en la siguiente 
tabla (Tabla A4.1.1) 


Probabilidad | Na(!)TI BGO GSO LSO LYSO 
de efecto 

fotoeléctrico 

(%) 17 40 25 40 42 


Tabla A4.1.1: Probabilidades de efecto fotoeléctrico para cristales usuales de centelleo para 
fotones de 511 keV. 


Cuanto más denso sea un material habrá mayor probabilidad de interacción y si presenta 
mayor probabilidad de efecto fotoeléctrico, mayor número de fotoelectrones se generarán. 

Por otra parte, para asegurar la máxima eficiencia de conversión de fotones a electrones, es 
decir, de detección, el grosor del cristal ha de estar en función de la distancia que recorre un 
fotón antes de ser absorbido, magnitud que se denomina recorrido libre medio y que depende 
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Si los fotones finales no tienen suficiente energía para provocar una ¡onización son absorbidos por la 


estructura cristalina, se dice entonces que se "termalizan". 
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del material y de la energía. La figura A4.1.4 nos nuestra cómo este recorrido varía de forma 
prácticamente lineal para el Nal(TI) en el intervalo de energía de medicina nuclear con una 
fuerte pendiente lo que significa una importante dependencia con la energía. 


Nal 
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Fig.A4.1.4: Recorrido libre medio de fotones (Grupen 2012) en el que se ha marcado el 
intervalo de energía de medicina nuclear. 


La distancia promedio recorrida por un fotón en cm se obtiene multiplicando los valores de la 
figura A4.1.4. por la densidad del medio. Así, para el Nal(TI) con una densidad de 3,67 
g/cm? según se observa del detalle de la figura A4.1.4 anterior (Fig.A4.1.5) 


10? 


101 


Fig.A4.1.5: Detalle de valores de la figura A4.1.4 del Nal(TI) corresponde al trazo continuo. 


se obtienen unos recorridos aproximados de 0,5 cm para *"Tc y de 2,7 cm. para 511 keV que 
concuerdan aproximadamente con los valores de la figura A2.2.14 que indica los grosores de 


cristales de Nal(TI) de las gammacámaras y su capacidad de absorción. 
A4.2: Conversión de los electrones a fotones de baja energía (visibles) 
Hasta ahora se ha descrito el paso de fotones energéticos a electrones y se ha visto que un 
fotón se convierte en un cierto número de electrones con mayor energía y en vacantes o 


huecos de la banda de donde han sido extraídos. A continuación se describe el proceso de 
conversión de los electrones a fotones visibles. 
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Cristales puros: Sin la presencia de átomos ajenos y sin deformaciones, la estructura en bandas 
está bien definida. En este caso si un electrón está suficientemente excitado pasará a la 
siguiente energía permitida que es la de la banda de conducción o superior creándose un 
hueco en la de valencia. Los electrones excitados que han superado la banda de energía 
prohibida (gap) tienden a "enfriarse" acoplándose a las vibraciones de la red cristalina hasta 
situarse en la parte baja de la banda de conducción (Fig.A4.2.1) 


band 


band 
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Fig.A4.2.1: Esquema de la excitación por fotones en un cristal (Grupen 2012) 


Esta distribución inestable por exceso de energía se "corrige" inmediatamente pasando el 
electrón de la banda de conducción a la de valencia y emitiendo un fotón de la misma energía 
que la del gap o banda prohibida. Los fotones de desexcitación tienen la energía adecuada 
para volver a ¡onizar la banda de valencia, es decir, son reabsorbidos, y por lo tanto no son 
externamente "visibles", es decir, el cristal es opaco a su propia radiación. Existen casos 
excepcionales como el BGO, pero tiene un rendimiento lumínico escaso. 

Imperfecciones en la estructura cristalina o algunas impurezas pueden provocar alteraciones 
en la banda prohibida que permiten que electrones se desexciten con energía menor que la 
prohibida emitiendo fotones visibles como es el caso del Nal sin dopar con Tl. 


A4.2.1: Cristales activados 

Para aumentar la probabilidad de emisión de luz visible durante la desexcitación, se añaden 
pequeñas cantidades de impurezas (iones) llamados activadores, para crear, dentro de la 
banda prohibida, unos niveles de energía por donde el electrón pueda perder energía 
(Fig.A4.2.2). Estos activadores se denominan centros de luminiscencia o de recombinación. 
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Fig.A4.2.2: Esquema de la creación de subniveles por activadores (Knoll 2010) 
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Los huecos creados con la energía de la banda de valencia derivarán rápidamente hacia los 
activadores y los ¡onizarán positivamente debido a que la energía de ionización de las 
impurezas es menor que la de los átomos propios de la red cristalina. Al mismo tiempo, los 
electrones migran a través del cristal hasta que encuentran activadores ¡onizados. En este 
momento cada electrón se une al activador neutralizándolo, pudiendo tener el activador su 
propio conjunto de estados excitados (Fig.A4.2.3).Si el estado del activador que se ha formado 
es un estado excitado con posibilidad de transición a su estado fundamental, esta 
desexcitación será muy rápida y con gran probabilidad de emitir el fotón correspondiente. Los 
activadores se escogen para que esta desexcitación se haga en la zona de la luz visible. 
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Fig.A4.2.3: Desexcitación por suma de fotones de menor energía entre el estado excitado del 
activador Et1 y su estado fundamental Et0 (Grupen 2012) 


El tiempo medio que los centros de luminiscencia tardan en desexcitarse se sitúa entre 30 y 
500 ns siendo este tiempo la vida media de los estados excitados. La vida media caracteriza 
por lo tanto el comportamiento temporal de la luz emitida. Existen centelleadores con 
decaimiento rápido que se denomina fluorescencia. Si el decaimiento es mucho más lento se 
denomina fosforescencia y en muchos casos es la fuente de una luz de fondo o "afterglow" en 
los centelleadores. Con algunos activadores puede ocurrir que un estado excitado del 
activador tenga prohibida la transición al estado fundamental. Estos estados requieren un 
incremento adicional de energía para poder pasar a un estado con transición permitida. Una 
forma de aumentar esta energía es mediante excitación térmica (calentándolo). 

Todavía cabe otra posibilidad cuando el electrón es capturado por el activador. Pueden existir 
estados excitados que se desexciten sin emitir luz visible. Este proceso se llama "quenching"” ya 
que apaga o reduce la producción de luz visible. Representan, en consecuencia, un mecanismo 
de pérdida o reducción de la luz aprovechable. 

Una última posibilidad es que el par electrón-hueco se mantenga en una configuración que se 
denomina excitón y que se mueve libremente hasta encontrar un activador en el que se 
producen estados excitados como en los casos descritos anteriormente y den lugar a luz visible 
en su desexcitación. (Knoll 2010) 
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Si la energía del electrón no alcanza el umbral de ¡onización, entonces tanto el electrón 
como el hueco perderán energía por acoplamiento a los modos de vibración de la 
estructura cristalina que no se traduce en radiación luminosa detectable. 
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A5: Propiedades y características de los centelleadores- Generación de luz 


A5.1: Resolución en energía 


Los niveles creados por el activador son fijos por lo que un aumento de energía de los fotones 
incidentes repercute en el número de fotones que se emite ("photon yield"), no en su energía 
ya que viene fijada por la estructura atómica del activador. De todas formas, no se emiten 
siempre con una sola energía sino que presentan una cierta distribución debido a os distintos 
subniveles de energía introducidos por el activador. La figura A5.1.1 muestra los posibles 
niveles de energía del Nal(TI) y las distintas energías de los fotones y electrones primarios que 


puede generar. 
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Fig.A5.1.1: Niveles de energía y de desexcitación del Nal(TI) (Knoll 2010) 


La distribución de energía de los fotones de centelleo o espectro de luminiscencia depende de 
cada cristal y activador y viene identificada por la longitud de onda de su máximo. 

La Tabla A5.1.1 indica los valores del máximo del espectro de la emisión para los cristales más 
empleados en los equipos de medicina nuclear, valor que se toma como valor medio. 


Máximo 


Na(1)TI 


BGO 


GSO 


LSO 


LYSO 


(nm) 


415 


480 


440 


420 


420 


Tabla A5.1.1: Valores medios de las longitudes de onda de los fotones de centelleo emitidos. 
Estos valores de longitud de onda corresponden al espectro visible según se desprende de la 


siguiente relación (Tabla A5.1.2) 
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eV nm 


Violeta  326-2.85 380 - 435 
Azul 2.85 - 2.48 435 - 500 
Cian 2.48 - 2.38 500 - 520 
Verde 2.38 - 2.19 520 - 565 
Amarillo 219-210 565 - 590 
Naranja 210-198 590 - 625 
Rojo 1.98 - 1.59 625 - 780 


Tabla A5.1.2: Relación entre colores, energía y longitud de onda (a partir de Halas 
Nanophotonics Group-Rice University) 


La figura A5.1.2 muestra el espectro de emisión del Nal(TI) en el que se observa perfectamente 
que la zona de mayor intensidad corresponde al intervalo violeta-azul. 
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Fig.A5.1.2: Espectro de emisión del Nal(TI) (Cherry 2012) 


Intensity (arbitrary units) 


En la figura A5.1.3 se muestra el espectro de varios cristales de centelleo. 
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Fig.A5.1.3: Espectros de emisión de distintos cristales que indican el número de fotones que 
generan como la dispersión energética de estos para una misma energía (L4 scintillators) 
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La forma acampanada (gaussiana) de estas distribuciones es consecuencia de la multitud de 
posibles vías de desexcitación del cristal de centelleo (niveles de las bandas de la red cristalina, 
de los activadores,...). Vemos que el Nal(TI) tiene una menor dispersión que el Csl(TI) hecho 
que influye directamente en la resolución energética de los cristales. Dado que la energía se 
traduce en número de fotones, la incertidumbre en la energía y en consecuencia en la 
resolución energética se derivan de un recuento que sigue una distribución de Poisson o 
Gauss. De aquí que la incertidumbre relativa en la energía sea 


0 = YN 


donde N es el número de fotones "visibles" generados por un fotón de energía E. La 
resolución en energía como la anchura a mitad de altura (FWHM) relativa a la energía será, al 
considerar una distribución de Gauss 


pa A o A ar 
ll o N A 


En la figura A5.1.4 se observa como a mayor número de fotones menor valor de R lo que 
significa mayor precisión en la determinación de la energía. Este es uno de los factores que 
determinan el empleo de un u otro cristal de centelleo. En este aspecto es mejor el que más 
fotones genere por unidad de energía. Tal como se desprende de la expresión de R[%] cuanto 
más pequeño es su valor, menos imprecisión y por lo tanto mejor poder resolutivo. La 
resolución en energía es muy importante en espectrometría ya que es la que limita la 
capacidad de discernir energías parecidas. En los equipos formadores de imagen incide 
directamente en la capacidad de generar imágenes con fotones que provengan "lo más 
directamente posible" del foco emisor, de algún modo es como garantizar la "pureza" de los 
fotones. En efecto, si en el cuerpo del paciente un fotón sufre efecto Compton e incide 
posteriormente en el cristal de centelleo, éste traducirá una energía inferior a la originalmente 
emitida. Si la resolución es adecuada, este fotón "desviado" podrá ser discriminado y 
rechazado. Si, ya en el mismo cristal de centelleo se confunden con los fotones "directos" por 
la baja resolución (valor elevado) entonces contribuirán a la imagen con información errónea 
de la posición de su emisión. Como se verá más adelante, esta resolución contribuye a la 
resolución de energía de todo el equipo detector combinada con la del sensor de luz. 

La dependencia de la resolución en energía con la luminosidad (número de fotones de 


luminiscencia) para algunos cristales de centelleo se muestra en la Fig.2.3.14. En ella se 
observa la dependencia teórica como TW siendo N el número de fotones luminiscentes 
generados por fotones de 662 keV. 
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Fig.A5.1.4: Dependencia de la resolución energética para distintos cristales y su dependencia 
teórica (Dorembos 2010) 


Se observa que el BGO tiene la peor resolución para fotones de 662 keV del "Cs, mucho peor 
que la del Nal(TI). Para los fotones de 511 keV la resolución energética de los cristales 
comerciales viene dada en la Tabla A5.3 que se corresponden con los de gráfica anterior que 
son para 662keV. 


Resolución E. | Na(1)TI BGO GSO LSO LYSO 


% 8 16 15 12 12 


Tabla A5.3: Resolución en energía de cristales para fotones de 511 keV. 


A5.2: Luminosidad 


A primera vista sería lógico pensar que a mayor número de activadores, mayor producción de 
fotones de luminiscencia. Esto es cierto hasta una cierta concentración (Fig.A5.2.1) a partir de 
la cual la producción de fotones de centelleo se estabiliza. Este comportamiento indica que no 
por haber más activadores se aumenta la cantidad de luz o que recordando los mecanismos de 
producción de luz significa que son suficientes una pequeña cantidad para la cantidad de 
electrones que pasan de la banda de valencia a la de conducción, fijada la energía de los 
fotones iniciales. 
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Pulse Height 


Fig.A5.2.1: Variación del número de fotones visibles en función de la concentración de 
Tl en Nal(TI) (Wernik 2004). 


Se define luminosidad ("photon yield") como el número de fotones de luminiscencia 
producidos por unidad de energía. Este valor depende, en primera instancia, de la composición 
del cristal de centelleo y es uno de los parámetros básicos que los caracterizan. 


Luminosidad | Na(!)TI BGO GSO LSO LYSO 


fotones/MeV | 38000 8000-10000 | 9000 25000 33000 


Tabla A5.2.1: Luminosidad de cristales empleados en Medicina nuclear 


La relación entre la luminosidad y la energía idealmente debería ser de proporcionalidad (a 
más energía más fotones). Experimentalmente se ha observado que fundamentalmente a 
bajas energías no existe tal proporcionalidad entre la energía de los electrones que dan lugar a 
los fotones visibles y el número de éstos (Lecoq 2010, Birks 1964) tal como se muestra en la 
figura A5.2.2. En ella se observa como en la zona de interés de Medicina nuclear entre -100 y 
500 keV el Nal(TI) varía de forma inversamente proporcional y que LSO y BGO que son los 
cristales de centelleo estándares para PET el número de fotones varía apreciablemente con la 
energía y de forma no lineal. Naturalmente, en la práctica, esto no influye al tratarse siempre 
de fotones de 511 keV. 
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Fig.A5.2.2: Relación entre energía y luminosidad (Lecoq 2010) 
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Además, los cristales de centelleo inorgánicos presentan una discontinuidad en su capacidad 
de "traducción" de fotones a electrones debido a que el efecto fotoeléctrico modifica la 
distribución de energía de forma abrupta por la energía discreta de las capas k, L,... por 
ejemplo, como se ve en detalle en la A5.2.3. 


[Arbitray units] 


o X-ray monochromator 
o Radionuclide/fluorescent sources 


Relative light output/X-ray energy 


10 20 30 40 60 80 100 200 
X-ray energy [keV] 


Fig.A5.2.3: Luminosidad para Nal(TI) a bajas energías (Knoll 2010) 
A5.3: Eficiencia de conversión 


La eficiencia e se define como la capacidad de convertir 1 fotón de energía E en fotones de 
luminiscencia y viene dada como el producto de la eficiencia de conversión de la energía 
incidente en pares electrón-hueco (1/k), la eficiencia S de la transferencia a los centros 
luminiscentes y la eficiencia Q de los estados excitados de los activadores en generar luz. 


EN _E,:S-Q 


¡TA 


La producción de luz L (luminosidad) se puede escribir como 


Ss. 
paa 
kE, 


donde E, es la energía promedio de los fotones "visibles", N es el número de fotones 
emitidos, Ey es la energía del fotón incidente y E, es la energía de la banda prohibida (gap) 
(Grupen 2012). 

Por ejemplo, el Nal(TI) produce alrededor de 40 fotones/keV, con una eficiencia del 12% con 
una energía media que corresponde a 410 nm o 3 ev. 


A5.4: Dependencia con la temperatura 


El número de fotones emitidos, al depender de las diferencias entre bandas de energía -ya 
que todo se realiza a nivel molecular- dependerá de la temperatura del cristal (Fig.A5.4.1). 
Como se observa, existe una clara dependencia con la temperatura, existiendo una 
temperatura óptima para la cual los cristales generan el mayor número de fotones para una 
misma energía. 
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Fig.A5.4.1: Variación de luminiscencia con la temperatura (14 2017) 


Como se desprende de la figura anterior, el Nal(TI) presenta una excelente luminosidad ( - 
100%)alrededor de los 20-232 que corresponde a una temperatura de "confort" para los 
pacientes explorados en una gammacámara convencional. En cambio, los cristales de BGO 
tienen a esta temperatura un rendimiento lumínico sobre un 40%. 


A5.5: Comportamiento temporal de la emisión de fotones 


Los fotones emitidos por el cristal pueden ser emitidos de forma rápida (fluorescencia) en un 
tiempo del orden de 10? s que es el tiempo de una transición atómica. Según la sustancia de 
que se trate puede ocurrir la fosforescencia que consiste en la reemisión mucho más lenta, de 
us a horas. Se habla entonces de que existen estados excitados metaestables. En algunos 
casos la reemisión se hace a distintas velocidades, es decir, que hay una desexcitación rápida y 
otra más lenta. La figura A5.5.1 muestra el esquema de una decaimiento hacia el estado de 
mínima energía del cristal en dos componentes, uno rápido (f) y uno lento (s), teniendo cada 
uno de ellos un tiempo característico que sumados forman la respuesta global a un fotón 


energético. 
ELE pl 
¡Ode ar 


siendo Tf y T, las constantes de tiempo del decaimiento de cada componente y A y B 
relacionadas con la proporción de decaimientos rápidos pr (A) y lentos p;(B). 


Na(1)T1 BGO GSO LSO LYSO 


Constante de | 250 300 56(90%),400(10%) | 47 36 
tiempo (ns) 


Tabla A5.5: Valores de las constantes de tiempo de los cristales en Medicina nuclear 


De los valores de la tabla anterior se desprende que los cristales que se emplean en PET (LSO y 
LYSO) son mucho más rápidos que el Nal(TI) lo que influirá en la resolución temporal de los 
equipos. El GSO, que sólo fue utilizado en los equipos Philips, posee 2 tiempos de decaimiento 
muy distintos 56 ns y 400 ns. El BGO, utilizado tradicionalmente durante muchos años es más 
"lento" y mucho más económico de producir que los LSO y LYSO. 

La primera gráfica de la figura A5.5.1 muestra el esquema de un doble decaimiento, una rápido 
y uno lento y la forma de la emisión conjunta que es la superposición de ambas. La segunda 
gráfica muestra un decaimiento mono exponencial obtenido experimentalmente. 
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Fig.A5.5.1: Esquema de un decaimiento en dos tiempos y un decaimiento experimental 
(L4+Nilk) 


Un decaimiento lento puede provocar un fondo, que se traduce en una energía incorrecta al 
hacer que las colas de conversiones anteriores se superpongan a los nuevos impulsos. Por ello 
es importante que el decaimiento sea lo más rápido posible. En el esquema de la Fig.A5.5.2 se 
esquematiza cómo se superponen los componentes lentos a los componentes rápidos de los 
nuevos impulsos de excitación. En el ejemplo, las excitaciones llegan a un ritmo de 1 cada 50 
us y el decaimiento es tal que pasado este tiempo todavía no ha llegado a hacerse 
insignificante. 


emission 


SOus sá 
Ñ Ñ Ñ excitation 


time 
Fig.A5.5.2: Esquema de superposición de impulsos (Nik). 


Las constantes de tiempo tienen un papel fundamental para determinar la resolución 
temporal, es decir, la capacidad para discernir o detectar como distintos, dos impulsos 
cercanos en el tiempo. Una alta resolución temporal permite aplicar la corrección por tiempo 
de vuelo (TOF) en la reconstrucción de los estudios de PET y en general un alto ritmo de 
cuentas. 

La característica temporal de los centelleos depende inversamente del cuadrado de la energía 
de la transferencia (A=hc/E), del índice de refracción del cristal (n) y de la intensidad de la 
transición entre estados de energía (1). Aproximadamente presenta una relación del tipo 
(Henderson 1989) 

q? 
fU,n) 


TO 


que le corresponde un comportamiento como el de la figura A5.5.3 en el que se observa que a 
mayor longitud de onda (menor energía) la constante de tiempo aumenta. Esto es, a mayor 
diferencia de energía entre estados excitados y basales (- energy gap), mayor velocidad de 
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decaimiento (los cristales que emiten en ultravioleta son más rápidos que los cristales que 
emiten en visible) 
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Fig.A5.5.3: Dependencia del tiempo de decaimiento (7) y de su inverso (A=1/7) con la energía 
de la transición (Yanahida 2018,Lempicki 1993) 


La resolución temporal también depende de la dispersión de los tiempos en los que los 
activadores decaen. En primera aproximación la incertidumbre viene dada por 


T 
0, X — >FWHM = 2,356 0, 
t /N E 


donde 7 es la constante de tiempo del decaimiento y N el número de fotones producido en un 
destello. 


N 
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E 
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or time 


Fig.A5.5.4: Esquema resolución de la temporal (Knoll 2010) 


Hay que considerar que la constante de tiempo T es el valor medio de las constantes de 
tiempo del decaimiento de cada estado excitado. Los decamientos son independientes entre 
si, es decir, no se afectan mutuamente (como ocurre en la desintegración radiactiva) por lo 
que la distribución de tiempos de decaimiento de los N fotones se modela mediante una 
distribución de Poisson**” que por el elevado número de fotones involucrados se aproxima a 
una distribución de Gauss. La resolución se mide mediante la anchura a mitad de altura 
FWHM que es 2,356:0, . Dados los valores de N por unidad de energía de los cristales de 
centelleo que se dan en el intervalo de energía de medicina nuclear, este valor no se tiene en 
cuenta. Así, para Nal(TI) la FWHM para 140 keV resulta ser de 7,9 ns respecto los 250 ns de 7, 
es decir, una incertidumbre relativa o precisión de 0,4%. 


NO 
9 La expresión a partir de la cual se obtiene o, es: Py (t) = A siendo f(t) = N(1 - 1(6)) que 


son los activadores que quedan por decaer en el instante t. 
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Por otra parte hay que considerar no sólo los tiempos de decaimiento sino también cómo 
evoluciona el número de electrones que generarán los centelleos con el tiempo. La figura 
A5.5.5 muestra los distintos tiempos que tardan los electrones en llegar a todos los 
activadores. Es de observar que el Nal(TI) es mucho más lento "en reaccionar" que el LaCl3, por 
ejemplo. 
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Fig.A5.5.5: Tiempo en alcanzar el máximo número de estados excitadlos para distintos 
cristales (Ter Weele2015) 


Es interesante también ver como es la evolución temporal de los decaimientos como se 
muestran en la A5.5.6 en la que queda claro que el Nal(TI) es mucho más lento que el GSO, 
que fue uno de los cristales usados en PET (Philips) y que tiene dos tiempos de decaimiento. 
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Fig.A5.5.6: Comparación del decaimiento de 3 cristales (Ter Weele 2015). 


Merece la pena observar la distinta velocidad de respuesta de estos cristales de centelleo con 
constantes de tiempo de 250 ns (Nal(TI) y 90ns(GSO) con los desarrollados para futuros 
equipos PET-TOF y otras aplicaciones que requieren alta velocidad de respuesta. La Fig.A5.5.7 
muestra el decaimiento de 2 cristales ultrarrápidos con unas constantes de tiempo del orden 
de la mitad de los cristales actualmente empleados (LSO,LYSO). 
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Fig.A5.5.7: decaimientos de cristales experimentales ultra rápidos (Ter WEELE 2015) 


Cuanto menor sea la constante de tiempo, mayor actividad, o en este contexto, mayor número 
de destellos se podrán detectar sin distorsionarlos (con la energía correcta) y más alto será el 
valor de saturación o, lo que es equivalente, la falta de linealidad con la actividad se dará a 
mayores actividades. La linealidad tiene un impacto muy importante en la exactitud de las 
cuantificaciones de los estudios. 


A5.6: Índice de refracción 


Dado que la forma final de la información en un cristal de centelleo es luz, es muy importante 
que el cristal de centelleo sea lo más transparente posible a la luz que él genera. Además de 
ser transparente, su índice de refracción que es la relación entre la velocidad de la luz en el 
vacío y la velocidad en el medio ha de ser lo más cercano a la unidad (tabla 5.6). 


Na(1)T1 BGO GSO LSO LYSO 


Índice de | 1,85 2,15 1,85 1,82 1,81 
refracción 


Tabla 5.6: Índices de refracción de cristales de centelleo 


La luz producida en el cristal de centelleo se genera en cualquier punto de su interior y en 
cualquier dirección del espacio (41). Esto hace que el cristal tenga que estar recubierto por 
material reflectante en toda su superficie excepto donde esté acoplado el sensor de luz. Las 
reflexiones con las paredes del contenedor, si bien hacen que no se escapen fotones, hacen 
aumentar el tiempo entre la emisión de un fotón de luminiscencia y su entrada en el sensor. 
Esto provoca que haya una dispersión en los tiempos de llegada al sensor. Por otra parte, 
según la distancia entre emisión y detección también variará el tiempo de llegada al sensor, lo 
que es equivalente a decir que en un intervalo prefijado de tiempo el número de fotones que 
llegan al sensor varía provocando un incremento en la dispersión en el número de fotones y, 
en consecuencia, un empeoramiento de la resolución energética. La resolución en energía se 
ve afectada por cualquier causa que haga disminuir el número de fotones al sensor. 
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A6: Detección de la luz de centelleo por fotomultiplicadores 
A6.1: Acoplamiento óptico 
Los destellos de luz generados en los cristales de centelleo deben convertirse en señales 


eléctricas para su comunicación y manipulación dado que por el momento es la única 
tecnología comercializada que lo permite. Esta traducción se realiza mediante sensores de luz. 


Optical coupling 


d 


Reflective container 


Light 
sensor 


lonizing Light 
radiation (visible, UV) 


A 
Fig.A6.1.1: Esquema de un detector de centelleo (modificada de Med Phys 4R06/6R03) 


Los sensores de luz se agrupan en dos tipos: los fotomuliplicadores ("PMT: Photo multiplier 
tubes") y los fotodiodos ("PD: Photo Diode"). Los mecanismos de ambos son completamente 
distintos. 

Entre el cristal de centelleo y la parte sensible del sensor debe haber un buen contacto óptico 
para evitar la pérdida de fotones por reflexión. En muchos casos esto se consigue mediante un 
fluido (grasa óptica de silicona) interpuesto entre cristal y sensor que evita que los fotones 
procedentes del cristal se reflejen en la ventana del sensor y vuelvan hacia el cristal de 
centelleo si el ángulo de incidencia se aparta mucho de la perpendicular. Si el cristal de 
centelleo es higroscópico, como ocurre con el Nal(TI), el cristal ha de estar herméticamente 
cerrado ya que si se humedece pierde transparencia. En este caso, en vez de acoplarse 
directamente al sensor, debe haber una ventana transparente que encierre el cristal y a la que 
se acople el sensor. La figura A6.1.2 muestra como el cristal de centelleo de las 
gammacámaras está blinda.do debido a su alta higroscopia 


Scintillation 
Nal(TI) crystal light exits to Glass 
(typically 6- to PM tubes entrance 
12.5-mm thick) 1 window 


Gamma rays 
enter from 
Thin aluminum casing this side Reflector 
to hermetically seal material 
crystal 


Fig.A6.1.2: Esquema del envoltorio hermético del cristal en una gammacámara (Cherry 2012) 
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Esta interfaz se denomina guía de luz o acoplamiento óptico y ha de atenuar lo mínimo 
posible los fotones del espectro visible .En algunos casos se emplea vidrio y en otras polimetil 
metacrilato (Perspex, Plexiglas,..) con un índice de refracción de 1,49. Una lámina de 6mm de 
grosor transmite el 92 % de la luz si la luz incide perpendicularmente (reflectancia -0). La 
figura A6.1.3 muestra como varía la reflexión de los fotones visibles al desviarse de la 
dirección perpendicular al acoplamiento óptico. Evidentemente algo similar ocurre si el 
contacto cristal de centelleo-sensor es directo. Con una buena recogida de luz se consigue que 
un 30% de los fotones de luminiscencia alcancen el sensor. 


Reflectance at Air/PLEXIGLAS Sheet Interfaces 


Fig.A6.1.3: Porcentaje de reflexión según ángulo de incidencia (Arkema 2016) 


Es importante que los índices de refracción del cristal de centelleo y del sensor sean lo más 
parecidos posible para evitar las reflexiones en la superficie entre ambos. Lo mismo ocurre 
entre cristal de centelleo y acoplamiento, y entre acoplamiento y sensor. Estas reflexiones 
internas provocan pérdida de fotones y un enlentecimiento artificial de los impulsos luminosos 
debido a los "rebotes" dentro del cristal y las paredes reflectantes del contenedor. 

Para fotones que inciden perpendicularmente desde un medio con índice de refracción n, a 
otro medio con índice de refracción n,, la proporción de la energía reflejada es 


2 
nn 
is ( 1 2) 
1 + n> 
y de la transmitida es 


4n,n, 
—(m+n)) 


Par el Nal(TI) de n,=1,85 y vidrio de n,=1,52, resulta que se refleja un 0,96% y se transmite un 
99,04%. Para el policarbonato n2=1,49 y la parte reflejada es 1.16%. Para BGO con n,=2,15 y 
vidrio la transmisión es del 97,05 %. 

Por otra parte sólo podrán traspasar la separación entre los dos medios si el ángulo de 
incidencia es inferior al ángulo crítico que depende de los índices de refracción de los medios. 
Para el caso del Nal(TI) con el aire se calcula que escapan, y por lo tanto son transmitidos, 
alrededor de un 8,4% (Birks 1964) En cambio, con vidrio se obtiene un 22,4% (Gupta 2013). 
En la práctica, se usa una grasa óptica para incrementar el ángulo crítico hasta cerca de los 902 
y minimizar la parte reflejada. 

En la Fig.A6.1.4 se observa el interior del cabezal detector de una gammacámara. Se puede 
apreciar como los sensores (fotomultiplicadores) están en contacto con la ventana del 
contenedor del cristal y se puede apreciar el brillo debido a la grasa óptica entre ambas partes. 
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Fig.A6.1.4: Interior del cabezal de una gammacámara 


A6.2: Fotomultiplicadores*** 


Son los sensores más utilizados hasta ahora en Medicina nuclear tanto en gammagrafía 
convencional como en imagen molecular (PET). Los fotomultiplicadores consisten en 2 partes 
bien diferenciadas. En la primera se efectúa la conversión de fotones a electrones mediante un 
fotocátodo y en la segunda se aumentan los electrones generados en la primera para 
conseguir un impulso tratable electrónicamente que es la etapa multiplicadora.(Fig.A6.2.1). 


Incident light Focusing electrode Secondary electrons 


Photocathode 


Primary electrons Dynodes Tube 


Í 
conversión multiplicación 


Fig.A6.2.1: Esquema de un fotomultiplicador (modificada de Med Phys 4R06/6R03) 


2 De la palabra fotomultiplicador se deduce que es un aparato para multiplicar fotones, cosa 


totalmente falsa. Es una palabra que semánticamente no se ajusta a la realidad, como, por ejemplo, los 
neurotransmisores que deberían llamarse neurotransmitidos ya que simplemente cruzan la barrera 
hemato-encefálica. Un neurotrans... es el alcohol, por ejemplo. 
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A6.3: Conversión de fotones a electrones 


Esta conversión se produce en el fotocátodo que consiste en una película muy delgada de 
material fotosensible depositada en el interior de un tubo de vacío y que por efecto 
fotoeléctrico convierte los fotones luminiscentes procedentes del cristal de centelleo en 
fotoelectrones en el interior del fototubo. 

La energía de los fotones que llegan al fotocátodo no depende de las "dificultades" que han 
tenido desde que se generaron en el cristal de centelleo hasta llegar a él (auto-absorción, 
reflexión interna, transmisiones). Sólo se ha reducido su número pero no ha cambiado su perfil 
energético. 

Para un fotocátodo semiconductor alcalino, la figura A6.3.1 esquematiza el mecanismo de 
extracción de electrones donde EG es la banda de energía prohibida, EA es la energía de 
afinidad que es el intervalo entre la energía de la banda de valencia y la energía de la barrera 
del potencial de la superficie ("vacuum level")). 


VACUUM LEVEL 
EA 


LIGHT hv 
O, VALENCE BAND 


Ys AIRES 


Fig.A6.3.1: Mecanismo de formación de fotoelectrones en un fotocátodo (a partir de 
Hamamatsu 2007) 


Se observa que el mecanismo es equivalente a la primera fase del centelleo. Allí los electrones 
se encaminaban a los activadores donde se desexcitaban generando luz y aquí los electrones 
escapan del sólido al superar la barrera de potencial de la superficie. 


A6.3.1: Eficiencia de conversión 

La eficiencia del detector Ep indica la capacidad de conversión de fotones de centelleo en 
electrones. Este parámetro depende de varios factores cada uno relacionado con el paso de 
los fotones de fluorescencia hasta el fotocátodo. 


Ep = Er AE : Eq 


Ep es la eficiencia de recogida o recolección de fotones desde el cristal de centelleo al 
fotocátodo, A es un valor(entre O y 1) que depende del acoplamiento entre el espectro de 
emisión del cristal y la sensibilidad del fotocátodo (Fig.A6.3.2). Esto es, el fotocátodo ha de 
presentar la máxima sensibilidad para los fotones procedentes del cristal de centelleo (A-1). 

Er es la eficiencia del fotocátodo, que depende de tres factores que son función de la longitud 
de onda de la emisión de fluorescencia: esto es, la capacidad de transmisión (transmitancia) 
del vidrio empleado en la fabricación del tubo de vacío y de su espesor (ya que el material 
fotosensible está depositado en el cristal), la capacidad de absorción de los fotones 
(absorbancia) del fotocátodo y de su espesor y de la eficiencia cuántica de éste, es decir, la 
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fracción de fotones que generan un electrón "viable". Ez es la eficiencia del direccionamiento 
de los electrones hacia el primer electrodo del fotomultiplicador (dinodo. ver anterior 
Fig.A6.2.1) 


Spectral sensitivity 
, 


S-1R 
¡or Bialkali ESO 
PMTA 
a 


PMT spectral sensitivity (Rel. units) 
Spectral sensitivity (Rel. units) 


Wavelength [nmj 


Fig.A6.3.2: Curvas de sensibilidad de 2 tipos de fotocátodos (Bialkali y S-119 superpuestos a los 
espectros de emisión de distintos cristales de centelleo (Knoll 2010) 


La Fig.A6.3.3 muestra como varía la transmitancia del vidrio del tubo con la longitud de onda 
de los fotones. Es interesante observar que existe una longitud de onda umbral de transmisión 
según la composición del cristal. 
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glass 
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Wavelength (nm) 
Fig.A6.3.3: Transmisión de luz según longitud de onda y composición del cristal (Grupen 2012 ) 


A6.3.2: Focalización de los electrones primarios 


Los fotoelectrones o electrones primarios se separan del fotocátodo mediante un campo 
eléctrico que los dirige hacia la parte multiplicadora (Fig.A6.3.4). 
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electron 
paths 


Fig.A6.3.4: Focalización de los fotoelectrones (Camanzi) 


Estos fotoelectrones tienen una energía de alrededor de 1 eV. Como se observa en la figura 
anterior (A6.3.4) los fotoelectrones han de recorrer caminos de distinta longitud según el 
punto del fotocátodo donde se hayan producido. Esto hace que no todos los electrones 
lleguen al mismo tiempo al primer dinodo y por lo tanto se produce una pequeña dispersión 
en el tiempo en el impulso que se genera que se añade a la dispersión en el tiempo de llegada 
de los fotones del cristal de centelleo al fotocátodo. 

La cantidad de fotoelectrones generados por el fotocátodo es proporcional a su eficiencia 
cuántica para el promedio del espectro de energía de los fotones generados en el cristal de 
centelleo. La figura A6.3.5-que es la misma que la A5.1.2- muestra el espectro de los fotones 
para Nal(TI) con el máximo en 420 nm que corresponden a 2.98 eV. 


Intensity (arbitrary units) 


300 350 400 450 500 550 600 650 700 
Wavelength (nm) 
Fig.A6.3.5: Espectro de centelleo del Nal(TI) (Cherry 2012) 


Para fotocátodos con una eficiencia máxima de 25-30%, tomando como referencia el 
Nal(TI)=100%, se generan 8-10 fotoelectrones por keV de energía depositada, lo que significa 
que la energía necesaria para crear un fotoelectrón es de 100-120 eV. 

Supongamos un fotón y procedente de "Tc de 140 keV y que incide en un cristal de centelleo 
de Nal(TI) que tiene una luminosidad ("photon yield") de 38 fotones/keV. Este y producirá en 
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el interior del cristal unos 53200 fotones de unos 3,0 eV(2,3-4,1) que salen (en su mayoría) al 
exterior por la ventana del acoplamiento óptico. El acoplamiento tiene una transparencia del 
30% por lo que llegarán al fotocátodo 15960 fotones. Suponemos que la eficiencia cuántica del 
fotocátodo es del 30% por lo que se producirán 4788 fotoelectrones en el fotocátodo. 
Haciendo el mismo cálculo para un emisor de positrones y un cristal de BGO se obtiene 4600 
fotones también de unos 3 eV y 414 fotoelectrones. 


A6.4: Multiplicación de electrones 


En esta etapa se genera un grupo de 10”-10* electrones que se recoge a la salida (ánodo) a 
partir de cada fotoelectrón. Cada fotón y se convierte en tantos "chaparrones" de electrones 
como fotones de luminiscencia ha generado con lo que al final se obtiene un impulso (de carga 
eléctrica) que es proporcional a la energía del fotón incidente. El tiempo requerido en generar 
un impulso desde la generación de un electrón en el fotocátodo hasta su salida es de unos 20- 
50 ns y su anchura es de unos pocos ns (Fig.A6.4.1) 
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Fig.A6.4.1: Impulso generado por un fotoelectrón ( ET 2011 y modificada de Petschke 2018) 


La multiplicación se lleva a cabo mediante una cadena de electrodos, denominados dinodos, 
que tienen entre ellos una diferencia de potencial Fig.A6.4.2). 


Photo- 
cathode 


Incident e 1 | | | 
light | ——>+> | > | | | 
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ES 


Dynode 1 ... Dynode 8 Anode 


-HV 
Fig.A6.4.2: Estructura multiplicadora en un PMT (Jian 2019) 


de forma que entre el primer dinodo y el ánodo existe una elevada diferencia de potencial que 


según modelos puede ser superior a los 1000 V. Los dinodos pueden tener distinta distribución 
(Fig.A6.4.3) aunque la empleada usualmente en Medicina nuclear es la focalizada. 
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Fig.A6.4.3: Estructuras de dinodos. a:focalizada,b: compacta, c: persiana, d:caja y rejilla 
(box-and-grid) (Knoll 2010) 


La multiplicación de electrones se efectúa por choque, es decir, los electrones procedentes de 
un dinodo (electrones primarios) son acelerados con suficiente energía hacia el dinodo 
siguiente para provocar la emisión de 2 o 3 electrones secundarios (Fig.A6.4.4). La generación 
de electrones se produce extrayéndolos de la banda de valencia a través de la banda prohibida 
que es del orden de 2-3 eV. 


SECONDARY 


PRIMARY 
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EMISSIVE 
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SUBSTRATE ELECTRODE 


Fig.A6.4.4: Esquema mecanismo de multiplicación (Hamamatsu 2007) 


Teóricamente se producirían unos 30 electrones cada 100V. No obstante, la dirección en la que 
salen despedidos es aleatoria por lo que muchos no acceden a la superficie del dinodo y otros 
no pueden superar la barrera de potencial de esta superficie para salir al exterior. Si aumenta 
la energía del electrón entrante aumenta la profundidad de la excitación con lo que disminuye 
la probabilidad de escape hasta un máximo debido a que son generados tan profundamente 
que en su recorrido hacia la superficie algunos de ellos pierden energía y no pueden superar el 
potencial de la superficie (Fig.A6.4.5). 
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SEY (0) 


EJ/eV 
Fig.A6.4.5: Número de electrones secundarios en función de la energía de los electrones 
primarios (Xia To, 2017) 


Estos mecanismos internos del material de los dinodos hacen que deba optimizarse la tensión 


de trabajo según el material del que están fabricados. 
Entre el fotocátodo y el primer dinodo se establece una primera multiplicación de electrones. 
La figura A6.4.6 muestra como varía esta ganancia en función de la diferencia de potencial 


entre fotocátodo y el primer dinodo. 


Fig.A6.4.6: Ganancia entre fotocátodo y 1er dinodo para distintos materiales (ET 2011) 


La figura A6.4.7 muestra a su vez la dependencia del número de fotones secundarios en 
función de la diferencia de potencial entre dinodos. Todos ellos presentan un comportamiento 
casi lineal creciente -en escala logarítmica- lo que indica una fuerte dependencia respecto al 


voltaje. 
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Fig.A6.4.7: Dependencia para distintos materiales del número de electrones con la diferencia 
de potencial (Hamamatsu 2007) 


El número de electrones que un tubo fotomultiplicador entrega a la salida (N,) es una variable 
aleatoria que depende de varias variables independientes (o casi) 


N, =Np + Ep+G 


donde N; es el número de fotones del centelleo, E es la eficiencia global para crear 
fotoelectrones y G es la ganancia o factor de amplificación del sensor. Si se trata de un 
fotomultiplicador, la ganancia es teóricamente el producto de las amplificaciones en cada 
dinodo (9;), que aunque no todas han de ser iguales se consideran que lo son para simplificar 


n 
G= [ls =g" 
i=1 


siendo n el número de etapas amplificadoras o de dinodos y g tal que se pueda expresar G 
como g” (Grupen 2012). 

Recordemos que la dependencia con la energía está implícita con el número de fotones del 
centelleo Nf. Si la amplitud del pulso de fotones no es elevado, el equipo tendrá un 
comportamiento lineal y no se saturará. En tal caso las variables Nf,E, y G se pueden 
considerar independientes y la variancia relativa vendrá dada por 


2 
AMOO) 
se=l=+) =|4) +|5+) +|(n— 
No Nf Ep g 
con lo que la resolución -teórica- en energía del equipo detector viene dada por 
R[%] = 2,35: 100 + ys? = 235:s 

al suponer que la distribución final de amplitudes es de Gauss. Nf como se ha visto 
anteriormente depende de múltiples factores como la amplitud de la banda de energía 
prohibida, la eficiencia en la transferencia de electrones hacia los centros de luminiscencia y la 


eficiencia cuántica de estos centros. Su variancia ON; es debida al carácter de Poisson del 
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número de fotones, a la falta de proporcionalidad intrínseca del cristal de centelleo y a la falta 
de uniformidad del cristal debido, por ejemplo en el Nal(TL) a una distribución desigual de 
activadores (TI). Ep que agrupa todo los pasos desde la emisión por el cristal hasta llegar al 
primer dinodo, tiene una variancia que se debe a las distintas direcciones en que salen los 
fotones hacia el acoplamiento óptico, las distintas reflexiones en las paredes, las 
inhomogeneidades del acoplamiento, las Inhomogeneidades del fotocátodo y las variaciones 
de trayecto de los fotoelectrones hacia el primer dinodo. Por último, la variancia en la 
ganancia, suponiendo que la tensión entre dinodos es constante, dependerá de las diferencias 
intrínsecas entre dinodos, es decir, que g físicamente no es único. Además, la producción de 
electrones secundarios se puede considerar de Poisson alrededor de su valor medio por lo que 
su incertidumbre relativa va disminuyendo a medida que el número de electrones va 
aumentando en cada paso. Se demuestra que si el factor multiplicador de electrones en cada 
dinodo es mucho mayor que 1, la variancia relativa prácticamente sólo depende de la variancia 
en el primer dinodo. 

Un ejemplo del carácter estadístico de la generación de impulsos en un fotomultiplicador se 
muestra en la figura A6.4.8 obtenida mediante sendos pulsos de luz de 100 fotones cada uno. 
La variabilidad de la respuesta muestra el carácter estadístico y, en consecuencia, un origen 
del ruido presente en la respuesta del fotomultiplicador que determina su incertidumbre y su 
resolución en energía. 


time base = 0 2u5/diw 
voltage = 5.0mV/div 


pulse amplitude 


Fig.A6.4.8: Impulsos generaos por 100 fotones (ET 2011) 


Una muestra "real", es decir, sin entrada de luz "controlada" se observa en la figura A6.4.9 en 
la que se muestra como son los impulsos generados por un detector con cristal LSO y un 
fotomultiplicador. En ella se observa que existe una franja formada por la mayoría de impulsos 
(que corresponden a absorción total), más algunos pocos con amplitud mayor, y multitud de 
menor amplitud que corresponden a la zona Compton del cristal. Además de estas 
fluctuaciones de origen físico directo (interacción radiación-materia) están las propias de la 
detección en el fotomultiplicador que se ponen de manifiesto en la amplitud de la franja más 
numerosa que, idealmente, debería ser una línea. 
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Fig.A6.4.9: Impulsos generados por un fotomultiplicador (Wernick 2004) 


La figura A6.4.10 muestra la visualización de los impulsos registrados por una antigua 
gammacámara (PHO-Gamma V). Superpuestos a los impulsos se ve un recuadro que se 
ajustaba manualmente (posición vertical "V" que corresponde a la energía y altura AV que es 
la ventana de aceptación) para seleccionar los impulsos con los que formar la imagen. 


Fig.A6.4.10: Impulsos generados por una gammacámara mostrando la ventana de aceptación 
de impulsos (modificada de Sorenson 1987 ). 


El funcionamiento de un fotomultiplicador es sensible al ritmo con el que le llegan los impulsos 
y su capacidad de multiplicación puede variar en el tiempo. Se han observado dos fenómenos 
que alteran el funcionamiento de los fotomultiplicadores. El primero es una alteración 
importante de la amplitud de la señal ("shift") frente a cambios bruscos en el número de 
cuentas estabilizándose con el tiempo, no siempre al valor primitivo. Esto se produce por una 
alteración del factor de multiplicación de los dinodos por efecto Schottky y puede requerir 
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varias horas hasta su recuperación*”. El segundo es una deriva de la amplitud con el tiempo 
("drift") atribuida a la alteración de los últimos dinodos por el bombardeo de un gran número 
de electrones lo que provoca la disociación de las moléculas que recubren los dinodos 
alterando el valor de la ganancia g. Esto hace que se comprometa la estabilidad del detector ya 
que una deriva en la determinación de la energía tiene graves consecuencias en el recuento de 
fotones de una energía determinada que interviene, por ejemplo, en la formación de 
imágenes tanto en PET como SPECT. 


A6.5: Comportamiento temporal 


El tiempo requerido para la emisión de fotoelectrones en el fotocátodo es muy breve (< 1 ns) 
al igual que el mecanismo de multiplicación en los dinodos. Esto hace que las características 
temporales de los impulsos vengan determinadas por las trayectorias de los electrones. 

El tiempo de tránsito de un fotomultiplicador se define como el tiempo promedio entre la 
llegada de un fotón en el fotocátodo y el consiguiente "chaparrón" en el ánodo. Este tiempo 
varía con el diseño de la etapa multiplicadora y se sitúa entre 20 y 80 ns. Este valor introduce 
un retardo en la señal sin otras consecuencias. Lo que sí es importante es su dispersión ya 
que determina la anchura del impulso en el ánodo, es decir, como se distribuyen 
temporalmente los electrones que inciden el ánodo procedentes de un fotón y . 

La figura A6.5.1 muestra esquemáticamente la respuesta típica de un fotomultiplicador 
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Fig.A6.5.1: Dispersión del tiempo de generación de los impulsos (Knoll 2010) 


La zona de enfoque y aceleración de los electrones hacia el primer dinodo es crítica. El tiempo 
depende de la distancia a recorrer y por lo tanto es distinto si el fotoelectrón se produce en el 
centro o en la periferia. Estas distancias son claramente mayores que la longitud de las órbitas 
seguidas por los electrones secundarios entre dinodos. En algunos casos esto se resuelve 
empleando fotocátodos curvos y un acoplamiento óptico que se adapte el PMT por un lado y 
que sea plano por el lado del cristal de centelleo. 

Por otra parte, la dispersión del tiempo de tránsito depende fuertemente de la cantidad de 
fotoelectrones que se producen por pulso. Si se supone que la distribución de los posibles 
tiempos de tránsito es gaussiana la dispersión relativa disminuye con la raíz cuadrada del 
número de fotoelectrones (Fig.A6.5.2) que consecuentemente se refleja en su FWHM. 


122 En una ocasión se empleó por error una fuente de 100mCi de 99mTc en vez de una de 1001Ci, en una 


calibración de una gammacámara, prueba que se efectúa sin colimador. Sólo estuvo expuesta unos 
pocos minutos hasta que el técnico advirtió el error. La gammacámara tardó 5 días en poderse utilizar, 
previa completa recalibración. A partir de aquél accidente las fuentes fueron preparadas por el personal 
del servicio técnico de la empresa de la gammacámara. La gammacámara generaba, sin fuente 
radiactiva, imágenes parecidas a auroras boreales! 
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Fig.A6.5.2: Dispersión del tiempo de tránsito en función del número de electrones generados 
por cada fotón (Knoll 2010) 


En consecuencia, a mayor luminosidad del cristal de centelleo menor dispersión en el tiempo 
de tránsito. 

La dispersión atribuible a la etapa multiplicadora disminuye al aumentar la tensión entre 
dinodos por aumentar el número de electrones secundarios, por lo que se obtiene el mejor 
funcionamiento trabajando al límite de la tensión que soporta el tubo (Knoll 2010) 

Por otra parte es interesante mencionar que la variación de la ganancia y, por consiguiente, de 
la intensidad generada en el ánodo es función de la tasa, en definitiva, de la frecuencia en la 
que se produce la detección variación que también depende del material que forman los 
dinodos como se observa en la figura A6.5.3. 


Fig.A6.5.3: Variación de la ganancia e intensidad según la frecuencia con la que inciden los 
fotones (ET 2011) 
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Este interesante obtener una estimación de la intensidad de corriente producida por la 
detección de un fotón. Supongamos que en el cristal de centelleo se han producido 1000 
fotones que liberan 1000 fotoelectrones en el fotocátodo de un fotomultiplicador. 
Supongamos que la ganancia es de 10% por lo que en el ánodo se recogerán 10” electrones. 
Supongamos que se detectan 10” fotones por segundo. En este caso se producirá una corriente 
de 10? electrones en 10? segundos que, multiplicando por la carga del electrón (1,6 10” C) 
resulta una intensidad de 0,016 mA. Si consideramos la amplitud máxima de un pulso de 5 ns 
de duración, entonces la intensidad pico es de unos 32 mA. (Knoll 2010). 


A6.6: Representación gráfica de la actividad registrada 


El histograma de los impulsos que se detectan es el espectro de energía. Consiste en clasificar 
cada impulso por su amplitud, es decir, su voltaje que guarda proporcionalidad con la energía 
de los fotones que se han generado en el cristal de centelleo. Las ordenadas indican el número 
de fotones que se han detectado con la energía correspondiente de la abscisa. 


Fig.A6.6.1: Visualización analógica de los impulsos y su representación espectral. En azul se 
indican todas las energías detectadas y en rojo la ventana o zona de interés (modificada de 
Sorenson 1987). 


El espectro informa claramente de como se distribuye la energía y pone de manifiesto los 
distintos mecanismos que intervienen en la detección por centelleo. Recordemos que el cristal 
de centelleo no sólo está excitado por los electrones primarios sino también por electrones 
secundarios en menor medida que por ser más escasos están sujetos a mayores fluctuaciones 
estadísticas. En el caso de excitación por fotones monoenergéticos los centelleos 
correspondientes al fotopico, es decir, a los fotones que han cedido toda su energía al cristal, 
son debidos a los efectos fotoeléctricos, Compton y Auger cada uno con distintos 
comportamientos. Esto hace que en el espectro no se obtenga una sola línea sino toda una 
distribución de energía alrededor del máximo que corresponde a la energía de los fotones 
incidentes, como se observa en la figura anterior A6.6.1. Esta variabilidad de valores depende 
tanto de la energía de los fotones incidentes como de la naturaleza del cristal de centelleo. 
Otra cosa es la dependencia con el tamaño del detector. En este caso, cuanto mayor es el 
cristal, mayor probabilidad de que no se escapen fotones, por lo que la importancia relativa en 
el número de cuentas entre el fotopico y el resto del espectro será mayor (fotones que sólo 
cedían parte de su energía ahora la ceden toda con lo que pasan a engrosar el fotopico). El 
cristal de centelleo ideal sería aquel que no presentara dispersión. 
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Es interesante constatar la relación entre impulsos y espectro de energías. Recurriendo a la 
imagen de la Fig.A6.4.9 en la que se observa directamente como se distribuyen los impulsos 
según su voltaje podemos observar la correspondencia entre ambos (Fig.A6.6.2). 
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Fig.A6.6.2: Relación entre los espectros de energía y de impulsos 
A6.7: Resolución en energía del detector de centelleo 


Idealmente cada fotón y de una misma energía debería generar un impulso en el ánodo de la 
misma amplitud. Esto no es así por distintos factores. Uno de ellos es que el número de 
fotones generados en el cristal de centelleo no es exactamente el mismo para cada fotón y. 
Otro factor es que los electrones expulsados de los dinodos no son exactamente los mismos 
para cada electrón incidente. Otro factor que influye en el impulso final es la posición en que 
se produce la emisión de fotones visibles. Si ésta se produce cerca del borde del cristal se 
puede producir una pérdida de fotones. Además, si se producen cerca del borde del 
fotocátodo presentarán cierto retraso en llegar al primer dinodo por tener que recorrer más 
distancia. La acumulación de estos procesos conduce a que la distribución de los impulsos 
registrados sea gaussiana. 

La resolución en energía del conjunto detector (cristal acoplado a fotomultiplicador) R(E) 
depende de la resolución del cristal de centelleo Rc(E) y de la resolución del tubo 
fotomultiplicador Rp(E) en la forma ordinaria de composición de variancias 


R(EY =R(ED + RW 
siendo 
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en el que N es el número medio de fotones que inciden en el fotocátodo en cada 
desintegración, 7 es la eficiencia cuántica del fotocátodo, a es la eficiencia del enfoque hacia 
el primer dinodo y 0 es el factor de multiplicación de electrones en cada dinodo (que se 
supone constante). Ambas resoluciones dependen de la energía del fotón incidente, siendo 
R(E), inversamente proporcional a la energía E (Hamamatsu 2007). 


A6.8: Detectores derivados del fotomultiplicador 


A partir de la estructura básica de un fotomultiplicador, se han construido los 
fotomultiplicadores sensibles a la posición (PSPMT) cuyo esquema más común se observa en 
la figura A6.8.1 
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Fig.A6.8.1: Esquema de fotomultiplicador sensible a la posición (Hamamatsu 2007) 


Observamos que los electrones generados en el fotocátodo en vez de ser dirigidos hacia el 
primer dinodo, son conducidos a la entrada de "submultiplicadores” que recubren toda la 
superficie de fotocátodo. De este modo se obtiene información de la posición del centelleo. 

La distribución de ánodos puede ser de distintas formas y número. En la figura A6.8.2 se 
muestran algunas de estas distribuciones y las medidas de cada elemento de imagen (pixel) en 
que queda "dividido" el fotocátodo. 
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Fig.A6.8.2: Ejemplo de posibles configuraciones de PSPMT (Hamamatsu 2007) 
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Estos dispositivos tanto pueden ir acoplados a un cristal que recubre todo el fotocátodo como 
a un conjunto de cristales de centelleo de la medida de cada parcela o ánodo (Fig.A6.8.3) 


Fig.A6.8.3: PSPMTs acoplados a una matriz de cristales de centelleo y a un cristal único 
(Hamamatsu 2007) 


A la derecha se observa por transparencia del fotocátodo la matriz de los primeros dinodos y 
en la fotografía de la izquierda un conjunto de cristales de centelleo de la medida de cada pixel 
acoplados al fotomultiplicador. Este tipo de fotomultiplicadores ha permitido construir 


gammacámaras manuales para ganglio centinela y detectores de pequeñas dimensiones para 
experimentación animal. 
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A7: Detección de la luz de centelleo por fotodiodos 
A7.1: Tipos de semiconductores 


Una alternativa a los fotomultiplicadores lo constituyen los sensores de luz de estado sólido 
llamados fotodiodos (PD) y sus derivados APD y SiPM. 

Un fotodiodo está constituido por la unión de dos materiales semiconductores. Para entender 
cómo funcionan es preciso explicar cómo es la distribución de energía de los electrones en un 
sólido, estructura que se expuso al hablar de los cristales de centelleo y que recordamos aquí. 
En un sólido los electrones están agrupados en bandas de energía de acuerdo con la mecánica 
cuántica. Entre bandas permitidas hay bandas o intervalos de energía prohibida de forma que 
los electrones están confinados en alguna de estas bandas permitidas. Un electrón sólo puede 
saltar de banda a otra si recibe suficiente energía para superar la banda prohibida. El origen de 
las bandas de energía son las energías permitidas de los átomos aislados que representan 
valores únicos (capas K,L,..). Si los átomos se agrupan formando estructuras cristalinas, las 
interacciones y solapamientos entre ellos hacen que las distintas capas se agrupen en bandas 
de energía parecida. Así, por ejemplo, el Si posee 4 electrones en su capa más externa que los 
comparte con los átomos vecinos como en un enlace covalente entre moléculas, cosa que 
altera la "estricta" energía que deberían tener si estuviesen aislados. 

Tal como se ha explicado en el apartado A4 existen 2 bandas importantes que determinan el 
comportamiento eléctrico de los materiales: la banda de valencia y la banda de conducción.. La 
banda de valencia es la que corresponde a los electrones más energéticos en estado basal. La 
banda de conducción es una banda, inicialmente vacía, de mayor energía que la de conducción 
y separada de ella por una banda prohibida . Un electrón en ella puede desplazarse libremente 
por el material. Esta separación es la que determina el carácter eléctrico. Si ésta separación es 
grande, del orden de 7 eV, el material es aislante. Si las dos bandas están mezcladas o 
superpuestas, los electrones pueden cambiar de banda con facilidad lo que da lugar a los 
materiales conductores. Existe una tercera posibilidad y es que la banda prohibida sea de poca 
energía, del orden de 1 eV. Estos son los semiconductores que permiten el paso de corriente 
bajo ciertas condiciones (Fig.A7.1.1). 
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Fig.A7.1.1: Esquema de las bandas de energía en sólidos (Cerrito 2017 ) 


En efecto, si no hay excitación térmica, todos los electrones están en la banda de valencia y se 
comporta como un aislante. Si un electrón, por algún motivo, recibe una cierta cantidad de 
energía para superar la pequeña banda prohibida, éste pasará fácilmente a la banda de 
conducción y se comportará como un metal conductor. En el Si esta energía es de 1,12 eV y en 
el Ge de 0,75 eV. El paso de un electrón de la banda de valencia a la de conducción crea un 
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hueco en la estructura electrónica que se comporta como una carga positiva. Estos serían los 
semiconductores intrínsecos. En ellos, la excitación térmica puede dotar a un electrón de 
suficiente energía para salir de la banda de valencia, creándose un par electrón-hueco que se 
comporta de forma análoga a los pares electrón-ión positivo que se dan en las cámara de 
ionización. 
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Fig.A7.1.2: Estructura electrónica del Si (Cerrito 2017) 


Los pares electrón-hueco se difunden a través de la estructura cristalina en función de un 
campo eléctrico externo. La figura A7.1.3 presenta las velocidades de electrones y huecos en 
función de un campo eléctrico y de la temperatura. 
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Fig.A7.1.3: Velocidad de los electrones y huecos en función del campo eléctrico y de la 
temperatura (Cerrito 2017) 


Se observa cómo, a medida que aumenta el campo eléctrico, tienden a saturarse debido a los 
choques con los átomos de la estructura cristalina y que para una misma temperatura los 
huecos son significativamente más lentos que los electrones”. 

Por otra parte, existen los denominados semiconductores extrínsecos en los que se ha 
modificado la estructura electrónica mediante la incorporación de átomos "extraños". Éstos, 
según su estructura electrónica crearán subniveles de energía dentro de la banda prohibida. 
Según el átomo, o mejor dicho, según el número de electrones de la banda de valencia del 
átomo intruso se obtienen dos comportamientos distintos (Fig.A7.1.4). En efecto, si se 
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El lector interesado puede deducir de esta gráfica cómo podría ser la masa de un hueco respecto a la 


de un electrón. 
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substituye un átomo que tiene 4 electrones para compartir con sus vecinos (Silicio) por uno 
que sólo tiene 3 (por ejemplo Boro), se creará una estructura ávida o aceptadora de electrones 
para alcanzar el equilibrio. Esta vacante se comporta como un nivel de energía ligeramente 
superior a la banda de valencia. Los electrones de la banda de valencia pueden saltar con 
facilidad a este nivel de energía creándose un hueco en la banda de valencia. Son los 
semiconductores de tipo p. 
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Fig.A7.1.4: Esquema semiconductor tipo p (Cerrito 2017) 


Si, al contrario, se introducen átomos con 5 electrones (por ejemplo Fósforo), sobrará un 
electrón que estará muy poco ligado y podrá pasar fácilmente a la banda de conducción (del 
orden de 0,01 eV para Si). Estos son los semiconductores de tipo n (Fig.A7.1.5). 
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Fig.A7.1.5: Esquema de semiconductor tipo n (Cerrito 2017) 


La radiación al atravesar un semiconductor genera un "reguero" de pares electrón-hueco hasta 
que el fotón ha perdido toda o casi toda su energía. Esto genera una cantidad de portadores 
de carga que permite su detección. 

Las propiedades que los semiconductores presentan respecto a otros sensores de radiación 
son varias. Pueden resumirse en varias cualidades como son su densidad (2,33 gr/cm? del Si) 
pero más importante, tienen una menor necesidad energética para ser útiles, es decir, el Si 
necesita, en promedio, 3,5 eV para crear un par electrón-hueco, que es del orden de 200 veces 
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menor a la necesaria para arrancar un fotoelectrón en un fotocátodo de un fotomultiplicador. 
Esto implica que para un mismo número de fotones incidentes se liberarán unas doscientas 
veces más electrones que en un tubo fotomultiplicador lo que repercute directamente en la 
resolución en energía. La alta densidad y la extremada movilidad de los electrones y huecos 
hacen que el tiempo necesario para obtener una señal utilizable sea mucho menor que en un 
fotomultiplicador lo que incide directamente en la resolución temporal que puede ser menor 
del ns. 


A7.2: Unión p-n 


La configuración estándar de los detectores de semiconductores se basa en la unión de dos 
semiconductores, uno de tipo p y otro de tipo n (unión p-n) normalmente sobre la misma 
estructura cristalina (normalmente Si). Entre ellos se crea una pequeña zona prácticamente 
sin portadores de carga, de alta resistencia eléctrica y particularmente útil para detectar 
radiaciones que se denomina zona de depleción o vaciamiento ("depletion") . La unión p-n se 
denomina diodo Fig.A7.2.1 
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Fig.A7.2.1: Esquema de la unión p-n (Tipler2008) 


Existen por lo tanto tres zonas: una con exceso de electrones (n), una con defecto de 
electrones o exceso de huecos (p) y, entre ellas, una "frontera" por la que sólo pueden pasar 
los electrones si éstos poseen suficiente energía. La zona "p" con escasez de electrones 
tenderá a compensar lo que le falta y la zona "n" a "quitarse de encima" lo que le sobra, por lo 
que habrá una tendencia de paso de carga eléctrica negativa (n) hacia la parte positiva (p) y 
viceversa creándose un pequeño campo eléctrico estático entre ambas zonas al no poder 
superar la barrera de la zona intermedia de alta resistencia ("Quieren pero no pueden”). 

Si se aplica una diferencia de potencial, este dispositivo tendrá dos comportamientos muy 
distintos según el sentido del campo eléctrico generado. Si éste facilita el paso de cargas, 
habrá siempre movimiento de cargas, puramente para intentar establecer un equilibrio y pasar 
una cierta intensidad por un circuito exterior. Si, por el contrario, el campo eléctrico va en 
sentido opuesto ("que retiene las cargas”), las cargas para pasar a la zona p deberán superar la 
barrera de energía existente entre ambos materiales mediante un aporte de energía externo. 
Este aporte lo pueden proporcionar proporcionan fotones de una irradiación externa (con una 
energía mínima superior a la separación entre bandas) por lo que pasará corriente entre 
ambos componentes. Si no reciben este aporte extra no hay paso de corriente. Simplificando 
sería como un interruptor que deja pasar corriente sólo si le llegan fotones. Este 
comportamiento está esquematizado en la figura siguiente (A7.2.2). En ella se ve que si el lado 
p está conectado al polo positivo ("forward bias"), el campo dota a los huecos (carga positiva) 
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de suficiente energía de forma que "siempre" hay corriente. Si se invierten los electrodos deja 
de pasar corriente ("reverse bias"). 


pside nside 
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Fig.A7.2.2: Comportamiento de un diodo según el campo eléctrico(Tipler2008) 


Este comportamiento permite por lo tanto detectar radiación con la polarización adecuada 
consiguiendo un fotodiodo. La figura A7.2.3 muestra lo que puede ocurrir según el punto 
donde se produzca la absorción de los fotones. Se observa que la zona en la que habrá 
circulación de cargas (drift o deriva) es la zona de depleción, por lo que es en esta zona donde 
se debe intentar que ocurra la interacción ya que en las zonas de recombinación 
prácticamente no se genera ninguna corriente. 


Recombine with 


majority h” 
before reaching 
the junction diffusion 
NS L sj 
E ¡> 
| ib” diffusion: homogeneous 
R 7] region : nregion 
O : 
¡hu ¡hu 
E drift dsd e 
homogeneous je” difusion a 
p region Egon sl Depletion layer difusion ¡ Recombine with 
: E : W : ' majority e- 


before reaching 


> . . 
the junction 10 
n 


. 


Pp 


Active region 


Fig.A7.2.3: Esquema de posibles situaciones interacción de fotones (Lecture 12) 
Por un lado el polarización hace que los electrones y huecos puedan circular de una zona a 


otra siempre que estén en la banda de conducción. Y para que estén en la banda de 
conducción han de haber absorbido energía de un fotón. 
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A7.3: Fotodiodos 


Una radiación ¡onizante que penetre en la zona de depleción romperá el tenso equilibrio de 
cargas entre zonas p y n y que bajo un campo eléctrico creará una circulación de cargas, es 
decir, un impulso de corriente eléctrica, que podrá detectarse externamente. 

Se trata entonces de pensar en que un fotón se traduce en información electrónica. Si se 
trabajara con polarización directa siempre dejaría pasar corriente con lo que no se tendría 
información. La figura A7.3.1 muestra como varía la corriente de salida con la tensión aplicada. 
Para voltajes positivos siempre hay corriente, y para negativos, sólo hay corriente a partir de 
un determinado voltaje. Existe una zona prácticamente "insensible", es decir, que el campo 
eléctrico no es suficiente para evitar la recombinación, pero que existe una tensión umbral 
partir de la cual el diodo responde " con generosidad" mediante ¡onizaciones sucesivas. 
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Fig.A7.3.1: Corriente en función del campo eléctrico (Tipler2008) 


Como se observa en la figura A7.3.2, existe una tensión umbral "negativa" a partir de la cual 
existe un efecto multiplicador en función de la tensión "inversa" aplicada (breakdown o 
ruptura). En efecto, para valores por debajo de la tensión de ruptura el comportamiento es 
prácticamente constante por lo que un fotón simplemente hace que pueda pasar corriente. 
En la figura A7.3.2 es la zona marcada como de "fotodiodo" en el que el fotodiodo actúa como 
poco más que un interruptor. Si la tensión aumenta, entonces el número de cargas aumenta 
por ionizaciones secundarias aumentando con la tensión (Zona de avalancha) hasta llegar a la 
zona de ionización total que por semejanza con los detectores de ¡onización se le llama de 
Geiger-Muller. 
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Fig.A7.3.2 Comportamiento del fotodiodo en función de la tensión de polarización (Stewart 
2006) 
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Trabajando en la zona de avalancha la corriente generada es proporcional al flujo de fotones, 
se consiguen ganancias de entre 50 y 500 veces la corriente inicial. 
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Fig.A7.3.3: Esquema de fotodiodo y su estructura de bandas de energía (Lecture 12) 


La intensidad generada por un fotodiodo en función de la cantidad de fotones "válidos", es 
decir con energía superior a la de la banda prohibida, viene dada por la expresión 


l, = €A(L, + Ly + W)G 


donde A es el área de la sección irradiada, G el flujo uniforme de fotones , e es la carga del 
electrón, L,,,L,, W son las longitudes de cada zona como se indican en la figura A7.2.6. Así, el 
número de electrones por segundo creados por difusión en la zona p es el GAL,', GAL, los 
generados en la zona de difusión n y AWG el número de portadores de carga generados por 
segundo de la zona de depleción . Se deduce inmediatamente que la intensidad es 
proporcional al flujo. 

La corriente generada depende obedece a la expresión 


ev 
I = Ip(eKT —1) 


que indica que existe siempre una corriente /, (corriente de saturación) de origen térmico y 
que hay una fuerte dependencia con la temperatura T mediante la constante de Boltzman K 
antes de entrar en la zona Geiger. Así, la corriente generada en un fotodiodo para distintos 
flujos de fotones se puede esquematizar en la figura A7.3.4 en la que a la corriente propia del 
diodo se superpone la corriente /, debido a la fotosensibilidad cuya expresión se ha obtenida 
anteriormente. 
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Fig.A7.3.4 :Distintas corrientes generadas con distintos flujos q de fotones (derivada de 
Lect12). 


Vemos pues, que la intensidad de corriente, fijado un potencial V, depende del flujo de fotones 
y que, como ya se ha mencionado antes, a partir de cierto voltaje, la intensidad no depende de 
la cantidad de energía depositada por los fotones, simplemente actúa como un fulminante 
para iniciar la descarga auto mantenida que debe atenuarse rápidamente (quenching) para 
poder seguir contando fotones. Efectivamente, cuando la tensión aplicada es debidamente 
elevada para crear un campo eléctrico suficientemente intenso (> 5-10? V/cm)-tensión de 
ruptura-, un sólo fotón puede generar una avalancha auto contenida, es decir, que se auto 
reproduce, como ocurre en un detector Geiger-Muúller. 

Hablando macroscópicamente, la capacidad de convertir un fotón en un par electrón-hueco 
viene dada por la eficiencia cuántica que en este caso se debe entender como la probabilidad 
n(A4) de que un fotón dé lugar un par de portadores de carga que contribuya a la corriente 
generada en el detector. Esta probabilidad depende de la probabilidad de reflexión R de la 
superficie como (1-R) que indica los no reflejados, de la probabilidad € de que el par creado 
contribuya a la corriente generada (de que no haya recombinación) y de la probabilidad de 
que el fotón sea absorbido que depende del coeficiente de atenuación u(A) que a su vez 
depende de la longitud de onda del fotón A, y de la distancia recorrida d, es decir la 
profundidad. Estas dependencias se formalizan matemáticamente como 


an) = 1 -RA- e) 


El diodo ha de tener un valor de d suficientemente grande para que el fotón de longitud de 
onda A pueda ser absorbido. Esto se traduce en que d> 1/u siendo u del orden de 10% m* por 
lo que d > 1 um. La dependencia de y con la longitud de onda puede analizarse considerando 
que la mayor longitud de onda detectable A, es la correspondiente a la banda de energía 


prohibida (E) 


que depende del material semiconductor. Por otra parte, la longitud de onda mínima 
detectable viene determinada por la absorción muy cerca de la superficie y por la 
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recombinación que también se produce muy rápidamente y cerca de la superficie . Por 
ejemplo, si u es 107-10% cm”, la mayor parte de la luz es absorbida entre 0,1 y 0,01 um. 

La figura A7.3.5 muestra un fotodiodo, en el que la parte sensible está dentro de una cápsula 
con una ventana transparente. La parte sensible es del orden de 1 mm? y está formada por un 
pequeño bloque de Si dopado. Según el material pueden alcanzar eficiencias de hasta un 70%. 


Fig.A7.3.5: Fotografía de un fotodiodo (Hamamatsu Photonics 2007) 
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A38: Detectores derivados del fotodiodo 


A8.1: APD-Avalanche Photo Diode 


Un fotodiodo trabajando en la zona de avalancha se acostumbra a llamar de distintas formas: 
SAPD (Single Photon Avalanche Diode), GM-APD o G-APD o simplemente APD. Una vez que se 
ha desencadenado la avalancha, ya se tiene la información que se pretendía obtener, y debe 
atenuarse ("quenching") para que no se rompa físicamente el diodo por exceso de intensidad. 
Para ello se puede emplear, por ejemplo, un elemento pasivo (resistencia eléctrica) que limita 
el voltaje por debajo de la tensión de ruptura. El ciclo temporal, queda esquematizado en la 
figura A8.1.1 en la que se observa cómo debe recuperarse el fotodiodo después de cada 
detección. Estando el fotodiodo a la tensión de ruptura, si no hay fotón no ocurre nada. Si hay 
fotón, la intensidad sube rápidamente (señal) y después baja también rápidamente (“quench”) 


para volver a estar en condiciones de detectar (“reset”). 


y 
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Fig.A8.1.1 Ciclo para formación de pulsos 


Trabajando en zona Geiger se obtiene un pulso para cada fotón que puede esquematizarse 
como en la figura A8.1.2 en la que se observa lo que podría ser la detección de distintos 


fotones en el tiempo. Un G-APD sólo detecta un fotón a la vez. "Sólo" se detecta su existencia, 
ni su energía ni si se trata de uno o varios "simultáneos". La información proporcionada es 


binaria. 


Time (A.U.) 
Fig. A8.1.2: Impulsos de igual amplitud generados por distintos fotones de igual o distinta 
energía en un APD (SensL 2017) 


La profundidad o longitud de absorción depende de la energía (longitud de onda) del fotón 
(Fig.A8.1.3) lo que determina las medidas físicas que los fotodiodos deben tener para poder 


detectarlos. 
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Fig.A8.1.3: Longitud de absorción de un fotón en Silicio (SensL 2017). 


De acuerdo con esta figura, los fotones generados por los cristales de centelleo comunes 
(Nal(TI), LYSO...) que emiten con una longitud de onda de 415-420 nm, son absorbidos en 0,2- 
0,3 um. Por lo tanto, se pueden fabricar APDs de algún um de espesor. 

Además de los diodos básicos p-n, existen los llamados p-i-n en los que entre la zona p y la n se 
interpone una franja "Intrínseca" con el fin de aumentar la zona de depleción. Esto se traduce, 
en una mayor zona sensible a los fotones y por, consiguiente, un aumento del número de 


portadores de carga (Fig.A8.1.4). 


Fig.A8.1.4: Esquema de un diodo p-i-n. 
A8.2: SiPM- Silicon PhotoMultiplier 


Para paliar la falta de proporcionalidad de respuesta respecto al número de fotones que 
inciden en un SPAD, ya que, por ejemplo, dos fotones simultáneos se detectan como uno solo, 
se han desarrollado los SiPM (Silicon PhotoMultiplier) para obtener una señal proporcional al 
flujo de fotones entrante. Estos dispositivos consisten en una matriz de SPAD sobre una base 
común de silicio conectados entre sí de modo que se sumen sus respuestas (Fig.A8.2.1) pero 
que cada uno actúe de forma independiente, es decir, que funciona como si estuviera aislado. 
Cada SPAD lleva incorporado su mecanismo para el “quenching” y sus dimensiones pueden ser 
extremadamente pequeñas, de unos 10-100um. Cuando todas las señales se combinan, todo 
el sistema se comporta como un contador proporcional analógico, de donde el empleo de la 
palabra fotomultiplicador. Cuando un flujo de fotones incide sobre la superficie de esta matriz, 
el número de píxeles activados (que son SPAD) genera un valor de la salida que es 
directamente proporcional al número de SPADs activados y por lo tanto a los fotones 
incidentes. Con estos dispositivos se producen señales de varios mV a través de una 
resistencia de 50 (2 lo que hace que no se precise de una gran amplificación para su 
tratamiento. Por otra parte, la corriente generada de origen térmico es muy baja, inferior a la 
que generaría un fotón, por lo que no hay prácticamente ruido. 
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Fig.A8.2.1: Esquema de un SiPM. (Vinogradov 2015) 


Un SiPM consta de gran número de G-APDs de algunos um. Su área se sitúa entre 1 mm? y 10 
mm? y pueden constar de entre 100 y 1000 G-APDs y se pueden agrupar para formar 
detectores de mayor área. . Estos G-APDs son detectores muy rápidos, con una resolución 
temporal de entre 100-200 ps. Una ventaja es que trabajan con tensiones bajas, del orden de 
50 V respecto a los de los PMT de vacío y pueden llegar a tener un factor de ganancia 
(multiplicación) de 10%-10” comparable con los PMT de vacío. El circuito equivalente de un 
SiPM básico sigue el esquema de la figura A8.2.2 en el que se observa como los fotodiodos 
están en serie con las resistencias para su "quenching” o apagado. 


Vapp 
E 


hw 


Fig.A8.2.2: Circuito equivalente de un SiPM (modificada de Vaseliev 2010). 


Las dimensiones y número de celdas son muy variables así como el tamaño de los G-APDs. La 
figura A8.2.3 muestra un SiPM de 1mm de lado que está formado por 10x10 celdas de G-APDs, 
cada una de ellas de unos 100 ¡um de lado y otro de 4 mm con celdas de 10 um. 


10 um 


Fig. A8.2.3: SiPMs de distinto tamaño (Grupen 20 y Azosensors) 
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Es interesante observar la figura A8.2.4 que muestra como la sensibilidad no es uniforme al 
haber zonas "muertas" entre los G-APDs, debido a los elementos para el “quenching”. 
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Fig.A8.2.4 : Zonas activas (rojo-amarillo) e inactivas (azul) de un SiPM (Grupen 2012) 


La señal generada es proporcional al número de G-APDs activados siendo la carga total 
recolectada Q igual a 


Q= N,:G:q 


donde N, es el número de celdas activadas, G la ganancia de las celdas y q la carga del 
electrón. La intensidad correspondiente es entonces la suma de las intensidades de cada G- 
APD siendo cada una de ellas 


A¡- Ci (v == Vr) 


donde C; es la capacitancia de cada APD, V la tensión de trabajo (reverse bias) y Vr la tensión 
de ruptura (Tener presente que un G-APD es un fotodiodo en zona Geiger). Hay que observar 
que el número de celdas activadas N, viene dado por la expresión 


ÑN fotones *QE 
Na = Neotal a =e Niotal ) 


siendo Neta, el número total de celdas (G-APDs), Nrotones el número de fotones que inciden 
en el sensor y QUE la eficiencia cuántica del sensor (Fig.A8.2.5). Esta expresión no es de extrañar 
ya que proviene de tener en cuenta que QE indica la probabilidad de absorción (ver capítulo 2). 
En ella se observa como a medida que aumenta el número de fotones aumenta también el 
número de celdas activadas, presentando una primera zona de proporcionalidad y 
posteriormente saturación al aumentar el flujo de fotones. 
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Fig.A8.2.5: Relación entre el número de fotones incidentes y el número de G-APGs activados 
para distintos modelos (Garuttia 2011) 


La eficiencia cuántica global de un módulo de SiPM depende de la eficiencia cuántica (QE) de 
los G-APD, del factor de llenado (fill factor) y de la probabilidad de que un fotón dispare una 
avalancha. La eficiencia individual QE a su vez depende de la longitud de onda de los fotones 
incidentes y de la tensión por encima del potencial de ruptura (sobrevoltaje) -figura A8.2.6. 
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Fig.A8.2.6: Dependencia de QE (o PDE) en función de la longitud de onda (energía) de los 
fotones y del sobre-voltaje (KeteK 2019) 


La figura A8.2.7 muestra para una longitud de onda de 430 nm el comportamiento frente al 
número de impulsos y de su duración para un determinado SiPM. Vemos que para pulsos de 
luz rápidos (70 ps) el detector deja de ser lineal con un menor número de detecciones que si 
los pulsos son más lentos (1 us ) lo que indica que el SIPM se acopla mejor con un cristal de 
centelleo "lento", es decir, que el SiPM es suficientemente rápido para procesar 
correctamente los impulsos sucesivos "lentos" del (Nal(TI) = 250 ns) que los más rápidos del 
LSO y LYSO ( -< 50 ns). 
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Fig.A8.2.7: Linealidad frente al número de fotones de un SiPM (Ketek 2019) 


El factor geométrico o de llenado debe ser optimizado para cada aplicación del detector 
ajustando el tamaño de las matrices de G-APDs y el tamaño de los mismos. . Así, por ejemplo, 
en el caso de cristales de LSO empleados en PET que producen un número elevado de fotones 
de los cuales se detectan 1000 o más, para evitar la saturación deben emplearse un número 
elevado de celdas (G-APDs) de pequeño tamaño. El factor de llenado ha de ser entre 20% y 
30%. 

La figura A8.2.8 muestra el tipo de impulsos que se generan cuando se ilumina con breves 
pulsos de luz. Se observa como si se activan varias celdas, la salida es la suma de los impulsos. 
Así, la señal correspondiente a 2 p.e.(fotoelectrones) es el doble que la de 1.p.e, y la de 3 p.e, 
el triple dela de 1 p.e., etc. 


Fig.A8.2.8: Impulsos generados por distinto número de fotones (SensL 2017) 


El espectro correspondiente a estos impulsos se observa en la figura A8.2.9 donde se aprecia la 
separación regular de los picos de frecuencia para cada número de fotones y que el nivel de O 
fotones que corresponde al fondo es muy inferior al de 1 fotón. Cada pico (histograma de 
frecuencias) indica el número de sucesos correspondientes a O, 1,2,3,.. fotones. 
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Fig.A8.2.9: Espectro de impulsos de SiPM (Sensl 2017) 


El tiempo de recuperación de estos equipos, es decir, el tiempo que ha de transcurrir para que 
un SiPM vuelva a ser capaz de detectar viene dado por la expresión de un circuito estándar RC: 


ERC RO ENR, 


donde C¿ es la capacitancia de la celda, R, la resistencia del quenching, N el número de celdas 
y R, resistencia externa en serie con el sensor. La capacidad de los G-APDs depende de su 
área, ya que se comportan como un condensador por lo que será mayor el tiempo en función 
del área, así es mayor para una celda de 50um que para una de 10 um ya que la capacidad de 
un condensador viene dada por 

C = Eng, mn 
siendo gy la permeabilidad eléctrica del vacío, e, la permeabilidad relativa del material 
dieléctrico entre las placas de área A y separación entre ellas d. 
La figura A8.2.10 muestra la señal generada por un SiPM y como se recupera, presentando el 
típico decaimiento exponencial de la descarga de un condensador a través de una resistencia. 


Standard Output Pulse Shape 
MicroFJ-60035-TSV 


Amplitude (Y) 


Time (ns) 


Fig.A8.2.10: Impulso de un SiPM (SensL 2017) 
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El tiempo de subida ("rise time") en un SiPM es de -1 ns y el tiempo de recuperación de -10 
ns. Por otra parte tienen una eficiencia cuántica del orden del 20% parecida a un 
fotomultiplicador de tubo de vacío y una insensibilidad a campos magnéticos de hasta 15 
Tesslas lo que les hace utilizables en equipos híbridos PET-IRM 

La eficiencia cuántica (QE) de un SiIPM depende de la eficiencia de los G-APD que lo forman y 
del factor de llenado (fill factor). Éste se define como la relación entre el área total del detector 
y la suma de las áreas de los APDs que la forman ya que existen separaciones entre las celdas y 
elementos para el quenching que son inactivas. Estas zonas” muertas" tienen un grosor 
independiente del tamaño de los G-APDs por lo que al aumentar el número de estos 
manteniendo el área del sensor constante, el factor de llenado disminuye al aumentar el 
número de celdas (Fig.A8.2.11). 


No. of Microcelis 


Fill Factor (5) 
Fig.A8.2.11: Relación entre factor de llenado y número de G-APDs (SensL 2017) 


Un detector basado en SiPM tendrá una estructura semejante al del esquema de la figura 
A8.2.12 siendo el PCB el zócalo con la electrónica en el que se inserta el SiPM. 


Scintillation crystal: wrapped or coated 


SiPM: surface mount package 
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Fig.A8.2.12: Estructura funcional de un SiPM. 


Observar que el resultado final es una señal analógica que se convierte en digital para su 
tratamiento posterior. Una señal cuya amplitud (voltios) depende de la energía del fotón 
"energético" y que la intensidad (amperios) depende de la intensidad de la radiación, como 
ocurre con los fotomultiplicadores. 
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A8.3: DPC- Digital Photon Counter 


Como se ha visto anteriormente, la respuesta a un flujo de fotones de un SiPM es una 
secuencia de pulsos binarios analógicos que se ha obtenido sumando las respuestas de las 
celdas o G-APDs excitados a partir de lo cual se obtiene una señal digital del tiempo y de la 
energía como suma de fotones, siguiendo el esquema de la figura A8.3.1 


SiPM Vbias Readout ASIC Digital 


Fig.A8.3.1: Esquema de un detector basado en un SiPM (Philips DPC ) 
En cambio, el SiPM desarrollado por Philips (DPC: Digital Photon Counter) consiste en 


digitalizar directamente cada elemento del SiPM según el esquema siguiente mediante 
elementos CMOS (Fig.A8.3.2). 


Digital 
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Time 


Energy 


Fig.A8.3.2: Esquema de un detector DPC (Philips DPC) 


Este dispositivo se puede ver en la figura A8.3.3. 


Fig.A8.3.3: DPC de Philips con el cable de salida de las señales digitales (Liu 2016) 


cuya estructura se ve en detalle en la figura A8.3.4. 
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Fig.A8.3.4: Subestructura de cada pixel (Liu 2016) 


Y —— 


en la que cabe mencionar que cada pixel está constituido por 3200 G-PAD más la electrónica 
necesaria para su control (Fig.A8.3.5) 
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Fig.A8.3.5: Bloque de4 píxeles en un DPC (Schaart 2016) 


que como fácilmente se puede comprobar difiere fuertemente en complejidad de un SiPM 
analógico (ver figura A8.2.3). 

Tal complejidad repercute de forma directa en las prestaciones "operativas" de este sensor. 

La figura A8.3.6 muestra el número de fotones detectados en función de la energía del fotón 
incidente cuando el DPC está conectado a un cristal de centelleo LYSO. Esta curva es 
equivalente a la que se obtiene para un SiPM analógico. 
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Fig.A8.3.6: Número de fotones detectados versus su energía (Liu 2016) 


527 


Se observa cómo a medida que aumenta la energía, al aumentar el número de fotones 
generados en el cristal de centelleo por cada fotón energético, el detector no es capaz de 
procesarlos separadamente llegando a saturarse. En el margen de energías de medicina 
nuclear (0.1-0.5 MeV) este detector funciona satisfactoriamente aunque no linealmente. Esto 
es, no existe proporcionalidad entre energía de fotones y número de impulsos. 

La resolución temporal interviene directamente en la detección por coincidencias, que es el 
fundamento del PET. Los DPC presentan dependencias respecto al número de celdas activadas 
y respecto a la sobretensión respecto a la tensión de ruptura (Fig.A8.3.7) por lo que deben 
buscarse las combinaciones óptimas para una máxima resolución temporal para distinguir 
coincidencias. 
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Fig.A8.3.7: Dependencias respecto al número de celdas activadas y al voltaje en DPCs (Liu 
2016) 


La resolución temporal, aún dependiendo de la sección del cristal de centelleo, se sitúa sobre 
los 170 ps lo que permite disminuir la imprecisión, como se verá más adelante, del punto 
donde se produce la aniquilación electrón-positrón. Esta resolución temporal es para el DPC 
globalmente, siendo del orden de 120 ps para los conjuntos de 4 píxeles (dye) y de unos 40 ps 
para cada píxel, aunque estos valores varían fuertemente según cada modelo e intensidad de 
flujo de fotones para una temperatura determinada (Fig.A8.3.8) 
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Fig.A8.3.8: Dependencia de la resolución temporal en coincidencias con el número de fotones 
para dos tipos de DPC. (Schaart 2016) 
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Es interesante observar cómo ha disminuido la escala temporal, ya que se habla de ps de 
resolución temporal (Fig.A8.3.9) frente a los ns y ys! 
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Fig.A8.3.9: Distribución de tiempos en DPC por pixel y global (Haemisch 2012) 

La eficiencia de conversión PDE cubre perfectamente la respuesta a los cristales típicos de 

medicina nuclear (Fig.A8.3.10). 
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Fig.A8.3.10: Eficiencia de detección de DPC en función de la longitud de onda de los fotones 
incidentes. (Frach 2009) 


La resolución en energía con LYSO en estos sensores es del orden del 10-11%, algo mejor que 
con los fototubos convencionales (Fig.A8.3.11) para fotones de 511 keV con una respuesta 
temporal mucho más rápida. 
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Fig.A8.3.11: Resolución en energía de un DPC según la posición y global (Haemisch 2012) 


529 


Bibliografía 

Referencias 

Azo. https://www.azosensors.com 

Frach Th., Prescher G., Degenhardt C., de Gruyter, R. Anja Schmitz R.A., Ballizany R. The Digital 
Silicon Photomultiplier —Principle of Operation and Intrinsic Detector Performance. 2009 IEEE 


Nuclear Science Symposium Conference Record. N28-5 


Garuttia E., Silicon Photomultipliers for High Energy Physics Detectors. Preprint submitted to 
Nuclear Instruments and Methods A May 22, 2018. 


Grupen C., Buvat |. (Eds.)Handbook of Particle Detection and Imaging. Springer-Verlag Berlin 
Heidelberg 2012 


KETECK. SIPM working principle. 


Liu Z., Pizzichemi M., Auffray E. Lecoq P. Paganonia M. Performance study of Philips digital 
silicon photomultiplier coupled to scintillating crystals. 2016 JINST 11 PO1017 


Philips Vereos PET/CT. Philips 2017 


Schaart D.R., Charbonnet E., Frach T., Schulz V. Advances in digital SIPMs and their application in 
biomedical imaging. Nuclear Instruments and Methods in Physics Research A809 (2016)31-52 


Saveliev V., Silicon Photomultiplier - New Era of Photon Detection. Advances in Optical and 
Photonic Devices, Book edited by: Ki Young Kim, 2010, Intechopen 


SensL. Introduction to SiPM. Technical Note. Sense Light 2017 

Vinogradov, S. The Silicon Photomultiplier (SIPM) Concept and Design Development. Senior 
Marie Curie Research Fellow at the Dept. of Physics, University of Liverpool and the Cockcroft 
Institute of Accelerator Science and Technology, UK. 2015 


Otras obras consultadas 


Acerbi F., Gundaker S. Understanding and simulating SiPMs. Nuclear Inst. and Methods in 
Physics Research, A 926 (2019) 16-35 


Awadalla S. Iniewski K. Edts. Solid-state Radiation Detectors. Technology and Applications.CRC 
Press 2015 


Brown J.M.C., In-Silico Optimisation of Tileable SiPM Based Monolithic Scintillator Detectors 
for SPECT Applications. arXiv:1908.04565v1 [physics.ins-det] 13 Aug 2019. ResearchGate. 


Brunner S. E., Gruber L., Hirtl A., Suzuki, K. Marton J. ,Schaart D.R. A comprehensive 


characterization of the time resolution of the Philips Digital Photon CounterS 2016 JINST 11 
P11004 


530 


Bruschini Cl., Homulle H., Antolovicl.M., Burri S.,Charbon E. Single-photon avalanche diode 
imagers in biophotonics: review and outlook. Light: Science €: Applications ( 2019)8 :87 


Camanzi B. Imaging and detectors for medical physics. Lecture 2: Detectors for medical 
imaging. Joint Cl-JAl advanced accelerator lecture series. University of Oxford. 


Casten R.F., Beausang C.W., in Encyclopedia of Physical Science and Technology (Third 
Edition), 2003 


Collazuol G. The SiPM Physics and Technology-A Review-PhotoDet 2012. LAL Orsay 2012 
Cherry S.R.,Badawi R.D., Qi J. Essentials of in-vivo Medical Imaging. Taylor € Francis 2014 


Dautet H., Deschamps P., Dion B., MacGregor A.D., MacSween D., McIntyre R.J., Trottier 
Cl., Webb P.P. Photon counting techniques with silicon avalanche photodiodes. APPLIED 
OPTICS / Vol. 32, No. 21 / 20 July 1993 

Ghassemi A., Sato K., Kobayashi K. MPPC. Technical note. Hamamatsu. 2017 

González Martínez, AJ.; Moreno, M.; Barberá, J.; Conde Castellanos, PE.; Hernández 
Hernández, L.; Moliner Martínez, L.; Monzó Ferrer, JM.... (2013). Simulation study of resistor 
networks applied to an array of 256 SiPMs. IEEE Transactions on Nuclear Science. 60(2):592- 
598. doi:10.1109/TNS.2012.2226051. 


Grodzicka M., Moszynski M., Kapusta M. Energy resolution of scintillation detectors with 
SiPM light readout. Journal of Instrumentation - February 2013 


Gupta. T.P. Radiation, lonization, and Detection in Nuclear Medicine. Springer-Verlag Berlin 
Heidelberg 2013 


Hamamatsu. Si APD.Avalanche photodiode. Selection guide september 2019. 
Hamamatsu Si Photodiodes, Chapter 2. 
Hendee W.R., Ritenour E.R. Medical Imaging Physics. 4th Edition.Wiley-Liss. 


Hoppe R.T., Philips T.L., Roach M.IIl. Leibel and Philips. Textbook on Radiation Oncology. 3Th 
Edition. Elsevier 2010 


Iniewski K. MEDICAL IMAGING Principles, Detectors, and Electronics. 2009 by John Wiley 8 
Sons. 


Knoll 2010 G.F. Radiation Detection and Measurement. 4 th Ed.John Wiley 8: Sons, Inc. 2010 


Kolb A., Lorenz E, Judenhofer M.S., Renker D., Lankes K, Pichler B.J. Evaluation of Geiger- 
mode APDs for PET block detector designs. Med. Biol. 55 1815. 


Lappetito L. Silicon Photomultipliers for radiation detection. Theremino System — SIPM_ENG - 
03/09/2015 


Leo W.R. Techniques for nuclear and particle physics experiments, a how-to-approach. 
Springer 1994 


531 


Leroy Cl., Rancoita P.-G.Principles of Radiation Interaction in Matter and Detection. 2th 
Edition. World Scientific 2009 


Mananga E.S. Recent Advances of Radiation Detector Systems in Nuclear Medicine Imaging. 
Bioinformatics, Proteomics and Immaging Analysis. Bioinfo Proteom Img Anal | volume 2: issue 
2. pag. 169 


Perkin-Elmer . Avalanche photodiode. User Guide 


Petschke D., Staab T.E.M. DLTPulseGenerator: A library for the simulation of lifetime spectra 
based on detector-output pulses . SoftwareX 7 (2018) 122-128 


Podgorsak E.B. Radiation Physics for Medical Physicists. 2th Edition. Springer 2010 


Renker D. Geiger-mode avalanche photodiodes, history, properties and problems. Nuclear 
Instruments and Methods in Physics Research A 567 (2006) 48-56 


Roncali E., Cherry S.R. Application of Silicon Photomultipliers to Positron Emission 
Tomography. Annals of Biomedical Engineering, Vol. 39, No. 4, April 2011 (_ 2011) pp. 1358- 
1377 

Shultis J.K., Faw R.E. Nuclear Science and Engineering. 3th Edition. CRC Press, 2017 

Stewart A.G. Greene-O'Sullivan E., Herbert D.J., Saveliev V., Quinlan F., Wall L,Study of the 
Properties of New SPM Detectors. Proceedings of SPIE: Semiconductor Photodetectors lll, Vol. 


6119, 2006 


Wernick M.N., Aarsvold J.N. Emission tomography. The Fundamentals of PET and SPECT. 
Elsevier Inc 2004 


532 


A9: Detectores de estado sólido-CZT 

Los detectores de estado sólido son diodos sensibles a la radiación gamma y a los rayos X, es 
decir, a fotones de energía superior a la que son sensibles los fotodiodos empleados en los 
detectores de centelleo descritos en el apartado anterior. 

Existen dos tipos de detectores de radiación de estado sólido, los que deben operar a muy baja 
temperatura (-702C) para reducir la corriente de fondo de origen térmico pero que tienen una 
resolución en energía excelente y los que operan a temperatura ambiente y que se emplean 
en detectores de uso clínico como gammacámaras y tomógrafos PET. Los primeros son los 
detectores de Ge(Li) y Si empleados en espectrometría, los segundos son los llamados CZT que 
se describen a continuación. 

Los detectores de estado sólido CZT están fabricados con un material semiconductor. Una 
radiación ionizante puede ser detectada directamente-sin cristales de centelleo- al recoger los 
portadores de carga (electrones y agujeros) generados por la energía impartida a los 
electrones del semiconductor. 


Electron—hole 
pairs 


Fig.A9.1: Esquema de un detector de estado sólido (modificada de Grupen 2012) 


Para que un semiconductor sea "sensible" a las radiaciones ¡onizantes es imprescindible que 
estás sean absorbidas . Para ello es necesario que los números atómicos de sus constituyentes 
sean elevados para favorecer que exista efecto fotoeléctrico (Fig.A9.2). Se observa que para el 
intervalo de energías de Medicina nuclear , el efecto dominante en estos materiales es el 
fotoeléctrico siendo del orden de hasta 100 veces más importante que el efecto Compton. 

Por otra parte interesa que la densidad sea elevada para favorecer el máximo número de 
posibles interacciones por unidad de volumen. Estas dependencias se reflejan sucintamente en 
la expresión 


_ ONAp 
LA 


donde y es el coeficiente de atenuación lineal, es decir, la probabilidad de absorción de un 
fotón, que depende de la sección eficaz o de los átomos del material según la energía del fotón 
incidente, de la densidad de átomos que viene determinada por la densidad (g/cm?), A la masa 
atómica (átomo gramos) y Na, que es el número de Avogrado que indica el número de átomos 
por átomo-gramo. 
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Fig.A9.2: Mecanismos que intervienen en la absorción para distintos semiconductores 
(González 2007) 


Además, para que sea "utilizable" a temperatura ambiente es imprescindible que no existan 
cargas libres a esta temperatura (- 20 2C). Para que esto suceda la anchura de la banda 
prohibida ha de ser mayor que la energía de origen térmico a esta temperatura. Estas 
condiciones las reúne el compuesto formado por Cd,.,,Zn, Te (x: 0,04-0,20) llamado CZT. Este 
compuesto presenta una separación de bandas de entre 1,53 y 1,64 eV (Knoll 2010) según la 
proporción de Zn frente a los 1,12 eV del Si o los 0,64 eV del HPGe ( Ge de alta pureza) siendo 
esta la razón por la cual estos últimos han de ser enfriados (Fig.A9.3) . 
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Fig.A9.3: Energía de ionización versus anchura banda energía prohibida (González 2007) 
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Por otra parte, la energía de ¡onización, es decir, la energía para crear un par electrón-hueco 
ha de ser baja para que aumente el número de estos para obtener una buena resolución en 
energía. En la figura A9.3 se señala la zona óptima con una energía de gap superior a 1,5 eV y 
una energía de ionización menor de 5 eV. Los cristales de CZT cumplen con ambos requisitos. 
Por otra parte, los cristales deben ser tales que absorban el máximo de fotones para las 
energías de interés. Es necesario ajustar el volumen de los cristales para conseguir la máxima 
absorción total de la radiación, cosa no siempre factible (Tabla A9.1). 


% de fotones que depositan toda su energ ía en una lámina de CZT 


Energía del fotón incidente (keV) 


Grosor ¡0 20 30 50 100 200 356 500 662 1000 1333 1500 2000 


(mm) 

0.1 9 73 54 3 6 1 0 0 0 0 0 0 0 

0.2 99: 92 1 38 13 2 0 0 0 0 0 0 0 

0.5 99 99 90 87 33 6 1 1 0 0 0 0 0 
1 9. 9 91 92 57 2 3 1 1 0 0 0 0 
2 9 99192 s_81 24 6 3 2 1 1 1 1 
5 %9%9 9 91997 52 18 9 6 3 2 2 2 
10 99 9% 91 92 98 77 36 23 15 9 7 6 6 
20 99 99% 91 9% DS 94 63 45 34 23 18 17 15 
50 %9%9 909 91.998 98-91 sl 71 58 50 47 e 


Tabla A9.1: Porcentajes de absorción de fotones por energía y grosor de cristal de CZT 
(González 2007). 


De estos valores se deduce que para fotones de 140 keV basta un grosor de unos 5-6 mm 
mientras que para 511 keV son necesarios unos 5 cm tal como se observa en la figura A9.4 
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Fig.A9.4: Relación entre eficiencia y grosor de CZT para medicina nuclear (Del Sordo 2009) 


En esta última gráfica se observa como el principal mecanismo de interacción es el efecto 
fotoeléctrico para fotones de energía hasta unos 300 keV a partir de la cual el efecto Compton 
adquiere importancia disminuyendo la participación/probabilidad de efecto fotoeléctrico, 
efecto que coincide con lo observado anteriormente en la figura A9.2 

Los cristales de CZT son de pequeño tamaño - 0,1 cm? a 2,5 cm? debido a la dificultad de 
obtener cristales de homogeneidad y pureza adecuada ya que la presencia de elementos 
extraños actúan como trampas de cargas eléctricas, así como dislocaciones o fisuras en su red 
cristalina, hechos que alteran su funcionamiento (p.e. reduciendo su resistividad). La figura 
A9.5 muestra algunos cristales de CZT de un fabricante. 
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Fig.A9.5: Distintos tipos de cristales producidos por eV-products. 


Por otra parte, existen tres tipos básicos de conexiones para recoger las cargas generadas 
(Fig.A9.6) 


Fig.A9.6: Posibles configuraciones de las conexiones a: planar b: co-planar c: multicristal en el 
que cada cristal actúa independientemente o multi-ánodo (Mirzaei 2017) 


La Tabla A9.2 muestra los valores de los principales parámetros que determinan el 
comportamiento de los semiconductores empleados en los detectores de estadio sólido. 


Dielectric 
constant 
(€s/€0) 


lonization 


Atomic 
number (Z) Density (gcm”?) Band gap (eV) 


energy 
(eV/e—h pair) 


Semiconductor 


Si 11.9 
Ge 16 
GaAs 13.1 
CdTe 10.36 
Cdo.9Zno1Te (CZT) | 48/30/52 

Hgh 80/53 


Tabla A9.2: Parámetros de cristales de detectores de estado sólido a 300%K (Grupen 2012) 


La movilidad (M) de los portadores de carga (electrones y huecos) es otro parámetro que 
incide en la detección, La movilidad es la velocidad con la que las cargas se desplazan en el 
interior del semiconductor. El producto Mt siendo t la vida media de los portadores es la 
distancia media que recorre una carga antes de neutralizarse. Si se aplica un campo eléctrico E, 
las cargas se moverán a una velocidad ME por lo que la distancia recorrida será 1=MTE. Las 
cargas han de tener una A suficientemente grande para llegar a los electrodos, que es una 
forma de decir que su probabilidad de recombinación o absorción dentro del material sea baja. 
En consecuencia, a mayor 2 mayor eficiencia de detección, es decir, menos cargas "perdidas 
en el camino". La Tabla A9.3 muestra estos parámetros para distintos semiconductores. 
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Electron 


mobility 

(cm?/V-s) 
Si >5x 10% [1,500 450 >103 >10 
Ge 47 3,900 1,900 >107 >10? 
GaAs a 108 >8,000 400 1079-1078 1079-1078 
CdTe 10? 1,050 100 3 x 1078 2 x 1078 
CZT 101 1,350 120 1076 5 x 1078 
Hgl> 103 100 4 >1078 >107$ 


Tabla A9.3: Parámetros de cristales de detectores de estado sólido a 3002K (Grupen 2012) 


En esta tabla se presentan los valores de la resistividad, valores que indican la importancia de 
la corriente de fuga ("leakage"). Cuanto más alta es la resistividad menor intensidad "parásita" 
circula (ley de Ohm) para una diferencia de potencial dada, o, visto de otra forma, que se 
puede trabajar a mayor voltaje para una misma corriente de fuga, que es lo mismo decir, con 
un mayor campo eléctrico. Es interesante observar que los electrones y huecos tienen distinta 
movilidad. Esto se debe a que la masa efectiva de los huecos es mucho mayor que la de un 
electrón. Hay que pensar que un hueco no es una partícula sino que es un vacío de electrones 
que se propaga dentro de la red cristalina como si fuera una partícula elemental positiva. 

Las cargas generadas han de recolectarse a fin de formar un impulso. La eficiencia de esta 
recolección constituye un parámetro de gran importancia ("Charge Collection Efficiency-CCE"). 
Para un detector planar, como un condensador de armaduras planas y paralelas (Fig.A9.6), es 
la relación entre la carga Q recolectada en el circuito exterior respecto a la carga generada por 
la radiación incidente Oo. 
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sl 


Fig.A9.6: Esquema detector CZT planar (Del Sordo 2009) 


Este parámetro se puede calcular mediante la expresión de Hecht que, en ausencia de captura 
de carga ("charge -trapping") y en un campo eléctrico uniforme, viene dada por 


_Q_áA, z Ae se 
cer == 10%) + (1%) 


donde A, y A, son los recorridos para los huecos (A,) y para los electrones (A.) que dependen 
del campo eléctrico E. Obsérvese que CCE también depende de la posición (x) donde se ha 
producido la interacción del fotón. Esta posición es aleatoria por lo que incrementa las 
fluctuaciones de la carga inducida Q que se refleja en un ensanchamiento del pico en el 
espectro de energía. Este pico es ligeramente asimétrico debido a que se detectan menos 
huecos que electrones debido a la mayor movilidad de estos últimos. En consecuencia, este 
ensanchamiento del pico de absorción se traduce en una pérdida de resolución en energía 


537 


(aumenta la dispersión respecto al valor central)***. La figura A9.7 muestra la diferencia en la 


corriente generada por electrones y huecos. Obsérvese que la diferencia entre las dos 
corrientes es de aproximadamente un factor 10 para igualdad de voltaje. 


(nA) 


Photocurrent (nA) 


Photocurrent 


O 25 50 75 100 
Bias voltage (V) Bias voltage (V) 


Fig.A9.7: Corriente generada por electrones (a) y huecos (b) en un detector de semiconductor 
(modificada de Mirzaei 2018) 


0 75 150 225 


La corriente de fuga depende de las concentraciones de portadores de carga que dependen a 
su vez de la anchura de la banda prohibida entre la banda de valencia y la de conducción y 
también de la temperatura ya que la temperatura del material es la traducción de la energía 
de los electrones de la banda de valencia. Si esta energía es superior al "gap" pueden saltar a la 
banda de conducción creándose un par electrón-hueco sin intervención de fotones de 
ionización. 

La energía de ionización promedio en CZT es de 5,0 eV, frente a los 2,98 del Ge o 3,61 del Si. 
Esto hace que la resolución en energía no sea tan buena como en HPGe pero es mejor que en 
los cristales de Nal(TI) en los que se precisan 33,2 keV para expulsar un electrón de la capa K 
del lodo. Para una misma energía del fotón incidente se generan muchos más electrones en la 
banda de conducción cuanta menor sea la energía de la banda prohibida. La figura A9.8 
muestra como varía la resolución en energía según la energía de los fotones. Particularmente 
en el intervalo de interés de medicina nuclear, la resolución del CZT es aproximadamente la 
mitad de la del Nal(T!). 


14 Una vez más aparece la expresión (1-08) que nos indica la probabilidad de no ser 


absorbida al recorrer una distancia "a" siendo "b" la probabilidad de serlo por unidad de 
longitud. 
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Fig.A9.8: Variación de la resolución en energía (FWHM/E) del Nal(TI), LaBr, y del CZT con la 
energía (Alexiev 2008) 


Modificando el tipo y forma de contactos de manera que la señal esté constituida 
principalmente por electrones ("single-carrier'") se consiguen resoluciones de hasta 7 keV para 
fotones de 662 keV, es decir, del 1% (Grupen 2012). Para el *"Tc, se obtienen resoluciones del 
5% cuando con Nal(TI) son del 10%. Con cristales de CZT de 7 mm se obtienen las mismas 
absorciones que con el espesor estándar de Nal(TI) (3/4"= 19 mm) de las gammacámaras 
(Wernick 2004). 


A9.1: Resolución en energía 


La resolución en energía viene dada por la anchura a media altura de la distribución de los 
impulsos que, en un semiconductor, viene da por la composición cuadrática siguiente 


1/2 
FWHM = [(EWHM nido Y? + (2,35VWwFE)"] 


donde w es la energía de ionización media para producir un par electrón-hueco (energía de 
ionización), E es la energía del fotón absorbido y F el factor de Fano que corrige la varianza 
para normalizarla a la obtenida de una distribución de Gauss. F es del orden de 0,1 para el CZT. 
Observar que el segundo término supone que la distribución del número de electrones-huecos 
generados por un fotón de energía E que es w-E se distribuye, según una gaussiana. Una vez 
más, la resolución depende del número de sucesos. 

En resumen, y tal como se ha descrito anteriormente, el número final de impulsos depende de 
la movilidad de las cargas en llegar a los electrodos, de la posición en la que se ha producido la 
ionización y del tamaño del detector y del voltaje (campo eléctrico) aplicado. También influye 
la presencia de "trampas" que secuestran cargas que deberían detectarse, haciendo disminuir 
el número de impulsos y por lo tanto la carga y el voltaje generado por lo que es altamente 
dependiente de la pureza química del compuesto. La figura A9.9 muestra como varía el 
espectro en función del tamaño de los cristales al variar la probabilidad de ser absorbidos y 
"traducidos" los fotones. 
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Source: 197Cs (662 keV) 
T=300 K 
No electronic corrections 


Normalized counts per channel 


Channel number 
Fig.A9.9:Espectros obtenidos por cristales de CZT de distintos tamaños. a: 4,7x4,7x9,5 mm, b: 
6,5x6,5x13,0 mm? c:7,8x7,8x15,6 mm? d:11,0x11,0x22,0 mm3.La resolución en energía es en 
cada caso: a:0,9%, b:1,1%, c:1,2% y d: 2,4% (Grupen 2012) 


De esta figura A9.9 se deduce que a mayor cristal peor resolución energética que es debido a 
una mayor dispersión en la carga recolectada. En efecto, la longitud L de la expresión de la CCE 
al estar en el denominador, implica que a mayor L menor CCE y por lo tanto mayor dispersión 


den A 1 A ; 
al disminuir la carga recolectada (o = 79? siendo Q=N-e, N el número de portadores de carga 
en un determinado tiempo y e la carga del electrón. Obsérvese la parte derecha de los 


fotopicos que es mucho más "vertical" que el izquierdo por la asimetría en la detección de 
electrones y de huecos (Fig.A9.10). 
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Fig.A9.10: Pico de absorción total con marcada asimetría (Se-Hwan Park 2008) 


Para incrementar la respuesta de estos diodos semiconductores, en muchas ocasiones se 
emplea un electrodo (rejilla de Frish) interpuesto, que se desarrolló para las cámaras de 
ionización (Knoll 2010, Montémont 2001) y que focalizan los electrones aumentando así la 
carga recolectada (Fig.A9.11) 
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Fig.A9.11: Esquema de la rejilla de Frish (Mac Gregor 1998) 


En la figura anterior (A9.11) se observa como al intercalar la rejilla, se crea un campo lineal, 
que recupera la carga hasta alcanzar prácticamente la generada por los fotones. Este mismo 
efecto, es decir, el aumento de carga en el ánodo también se consigue mediante un electrodo 
que envuelva el cristal (virtual Frish grid), cuya fabricación no comporta ninguna dificultad. La 
figura A9.12 muestra el esquema así como un cristal con este anillo. 
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Fig.A9.12: Esquema y cristal con rejilla virtual de Frisch (Lee 2019,,Bolotnikov 2012). 
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Los equipos comercializados con esta tecnología permiten obtener resoluciones de 1,7% a 
2,5% para 662 keV, prestaciones muy interesantes en espectrometría. 


Otra forma de obtener una sola polaridad (electrones) es subdividir el ánodo en una matriz de 
pequeños electrodos ("pixel electrodes") de forma que el impulso que el pixel colecta es 
prácticamente independiente del lento movimiento de los agujeros. Este montaje complica la 
electrónica necesaria (ASIC=Application-Specific-Integrated-Circuits) para leer en paralelo cada 
pixel individualmente. Estando el cristal subdividido en porciones o "pixeles" independientes, 
es posible subsanar las faltas de uniformidad de la distribución de la carga eléctrica debida a 
variaciones de concentración de las "trampas" y de las imperfecciones del cristal. De esa 
forma, mediante una calibración, es posible corregir electrónicamente, variando la ganancia de 
cada "pixel", algunos de los efectos que empeoran la resolución en energía. Por otra parte, 
esta técnica abre la puerta a hacer correcciones en 3D al poder deducir para cada píxel la 
profundidad de la interacción (DOI) que tiene su aplicación en PET. Esta información puede 
obtenerse, por ejemplo, a partir del tiempo en el que se detecta los primeros electrones y los 
que forman el impulso final, al suponer que la velocidad de deriva de los electrones es 
constante (Knoll 2010, Kim 2019). De forma equivalente, se construyen detectores con muchos 
cristales diminutos, cada uno con su electrónica, que actúan de forma totalmente 
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independiente. En a figura A9.13, se observan los 64 espectros de energía correspondientes a 
una matriz de 8x8 cristales. 
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Fig.A9.13: Espectros para *”Cs obtenidos en un detector con 8x8 "sub-detectores" (Kim 2019). 


Estos "mini-detectores", de importancia en los equipos de imagen, permiten corregir aquellos 
defectos que, ya en origen, pueden "enturbiar" la imagen, como la uniformidad de respuesta, 
ya que si se emplea la misma ventana de energía para todos ellos, al ser los espectros 
distintos, se generan unas diferencias en los números de cuentas que no corresponden a la 
fuente de radiación. 

Los detectores basados en CZT empleados en la obtención de imágenes están compuestos de 
matrices de cristales de pequeñas dimensiones (Fig.A9.14) como los desarrollados por Ge 
Healthcare. En este esquema se ve la matriz de cristales, cada uno con su anillo de Frish, y que 
denominan "alignement grid" que son los contactos eléctricos ya que, de hecho, lo que hacen 
es dirigir/alinear los electrones " con direcciones aleatorias” hacia el ánodo a fin de aumentar 
la carga y disminuir el tiempo. 
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Fig.A9.14: Estructura de un detector de estado sólido (GE Healthcare) 
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Cada conjunto va acoplado a un ASIC constituyendo un detector o módulo básico (Fig.A9.15). 
Un detector básico, como por ejemplo, el de la figura A9.15 está compuesto por 4 bloques de 
64 cristales de CZT según se ha mostrado en la figura A9.14. 


Fig.A9.15: Módulo de cuatro elementos (Ge Healthcare) 


que a su vez se pueden agrupar formando detectores extensos como se puede observar en la 
figura siguiente (A9.16) en la que se observa cómo se agrupan los detectores elementales para 


(a) Detector Crystal Unit: (b) Detector Crystal Array: (c) Detector Module: 
DCU, 4 cm? DCA, 32 cm? DM, 256 cm? 


Fig.A9.16: Esquema de construcción modular de un detector de estado sólido. (google.com 
/search) 


formar grupos hasta alcanzar dimensiones adecuadas para equipos de imagen. La modularidad 
es el fundamento de estos detectores, como lo era en el caso de los SiPM. 
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